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RESUMO
A articulação do joelho humano é submetida a uma elevada demanda no de-
sempenho da sua função biomecânica e lesões são frequentes. A ruptura do
ligamento cruzado anterior (LCA) é a lesão mais comum do joelho humano
e proporciona importante instabilidade ao joelho, diminuição da habilidade
funcional, além da degeneração dos meniscos e da cartilagem articular adja-
cente. Lesões ligamentares e problemas na cartilagem articular são problemas
tratados cirurgicamente com a utilização de enxertos substitutos dos ligamen-
tos, no caso da reconstrução ligamentar, ou utilizando próteses no caso de
artrose.
Os tratamentos de lesões no joelho envolvem o ato operatório, protocolos de
fisioterapia e reeducação do paciente para recuperar as habilidades funcionais.
Para a intervenção cirúrgica, cabe ao cirurgião ortopedista planejar a cirurgia
de modo a obter melhores resultados no pós-operatório. O planejamento pré-
operatório é um passo crítico na seleção da técnica cirúrgica e definição de
parâmetros a serem empregados na cirurgia de cada paciente e, assim, pode
afetar diretamente os resultados da cirurgia.
Para obter um planejamento pré-operatório adequado, o médico ortopedista
precisa conhecer exatamente o problema a resolver, as possíveis soluções ci-
rúrgicas e as consequências esperadas para cada solução.
Na presente tese é proposta uma metodologia para a modelagem mecânica
computacional do joelho com base na teoria de mecanismos, método de Da-
vies e otimização, com a finalidade apoiar ao planejamento pré-operatório,
auxiliando ao cirurgião ortopedista na decisão médica com informações ob-
jetivas simuladas pelo modelo.
A metodologia proposta apresenta contribuições inéditas e vantagens em re-
lação às atuais técnicas de modelagem do joelho humano, baseadas em teoria
de mecanismos, tais como: a abordagem sequencial da modelagem mecâ-
nica preliminar, a realização completa do movimento, o uso de álgebra de
quatérnions, a otimização geométrica por Evolução Diferencial, a aplicação
do método de Davies, o cálculo da força in situ no LCA e a facilidade para
interpretação de resultados de força quando aplicadas variações nas cargas
externas e nas posições de ligamentos ou enxertos.
A metodologia proposta tem aplicação na estimação de forças internas do joe-
lho, na reconstrução de superfícies articulares, no projeto de próteses e síntese
de órteses, apresentando ênfase no projeto de reconstrução de ligamentos.
Palavras-chave: Biomecânica, Modelagem computacional do joelho, Plane-
jamento pré-operatório, Mecanismos, Método de Davies, Otimização.

ABSTRACT
The human knee joint is subjected to a high demand when performing its bi-
omechanical function and is a place where injuries are frequent. Rupture of
the anterior cruciate ligament (ACL) is the most common injury of the human
knee and causes great instability, decreased functional ability as well as de-
generation of the menisci and adjacent articular cartilage. Cartilage problems
and ligament injuries are treated surgically using grafts in replacement of the
ligaments, in case of ligament reconstruction, or using prosthesis, in case of
arthrosis.
The surgical treatment for injuries involves the knee joint surgery, physiothe-
rapy and rehabilitation procedures to restore the patient’s functional abilities
of the knee.
For the surgery, the orthopedic surgeon must plan the surgery in order to
obtain better results postoperatively. The preoperative planning is a critical
step in selecting the surgical technique and definition of parameters to be used
in surgery for each patient and thus can directly affect the results of surgery.
For an appropriate preoperative planning, the orthopedic surgeon needs to
know the exact problem to be solved, possible surgical solutions and the ex-
pected consequences for each solution.
This thesis propose a methodology for computational mechanical modeling
of the knee based on the theory of mechanisms, the Davies method and op-
timization, in order to assist the preoperative planning and provide to the
orthopedic surgeon objective information simulated by model that assist in
medical decision making.
The proposed methodology presents novel contributions and advantages re-
garding current techniques for modeling the human knee, based on mecha-
nisms theory, such as: the systematic approach of the preliminary modeling,
the achievement of the complete movement of the knee, the use of quaternion
algebra, the geometrical optimization by Differential Evolution, the applica-
tion of the Davies’ method, the calculation of the in situ force in the ACL
and the easiness to interpretation of results when applied changes in external
loads and positions of ligaments or grafts.
The proposed methodology is applicable for the estimation of internal forces
of the knee, reconstruction of articular surfaces, prosthetic design and knee
brace synthesis, with an emphasis on ligament reconstruction.
Keywords: Biomechanics, computational modeling of the knee, preoperative
planning, Mechanisms, Davies method, Optimization.
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Deficiências comuns do joelho são ocasionadas por lesões no Liga-
mento Cruzado Anterior (LCA), osteoartrite, inadequado controle muscular,
e joelhos que foram submetidos a procedimentos médicos e que tiveram des-
favoráveis resultados pós-operatórios .
Quando é indicada a intervenção cirúrgica, os médicos ortopedistas
têm de planejar a maneira de proceder e o planejamento pré-operatório é um
passo crítico no tratamento do joelho podendo afetar diretamente os resulta-
dos da cirurgia.
Especificamente no planejamento pré-operatório de reconstrução liga-
mentar, o conhecimento da força in situ pode ser de grande ajuda. A força
In Situ é a força que é suportada pelo ligamento (ou enxerto) em resposta a
uma carga aplicada no joelho, caracterizando a função do ligamento (WOO et
al., 2006, 2006a).
Dados os recentes avanços em mecânica computacional, para seguir
um planejamento pré-operatório satisfatório, o médico ortopedista pode em-
pregar ferramentas tecnológicas para conhecer melhor o problema a resolver,
as possíveis soluções cirúrgicas e as consequências esperadas para cada solu-
ção (técnica existente).
O principal objetivo de desta tese é o desenvolvimento de uma metodo-
logia para modelagem do joelho humano com base na teoria de mecanismos,
otimização e no método de Davies (DAVIES, 2006, 1995). Esta metodologia
permitirá implementar modelagens com informações que auxiliem ao médico
ortopedista na decisão médica.
A nova metodologia para modelagem do joelho humano deve permi-
tir simular o movimento completo da articulação, simular as posições e as
forças de côndilos e ligamentos (forças in situ), e superar as limitações das
metodologias já existentes, sobretudo no que concerne à aplicabilidade no
planejamento pré-operatório.
1.1 CONTEXTUALIZAÇÃO DO TRABALHO
O alto número de operações e implantação de próteses de joelho rea-
lizadas cada ano (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010) e os dispêndios associ-
ados, torna o joelho uma das articulações do corpo humano mais estudada e
por isto, nos últimos trinta anos vários estudos têm sido desenvolvidos para
definir modelos mecânicos representativos do joelho.
Estes modelos fornecem informações adicionais aos médicos ortope-
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distas em vários aspectos tanto do planejamento pré-operatório, quanto no di-
agnóstico (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; OLANLOKUN; WILLS, 2002), na
decisão da técnica cirúrgica específica a executar (SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010; OLANLOKUN; WILLS, 2002), no conhecimento das consequências da
aplicação da técnica cirúrgica (OLANLOKUN; WILLS, 2002) e no protocolo de
fisioterapia no pós-operatório (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b). A Figura














Figura 1.1 – Principais aspectos de um planejamento pré-operatório
satisfatório, baseado em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; OLANLOKUN;
WILLS, 2002; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b).
Especificamente, os modelos de mecanismos de joelho podem ser apli-
cados no planejamento de reconstrução de ligamentos, projeto de reconstru-
ção de superfícies articulares e cirurgia de osteotomia (OLANLOKUN; WILLS,
2002). Além disso são indispensáveis para o projeto de próteses (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010; OTTOBONI et al., 2005a; SANCISI et al., 2011), síntese
de órteses (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010), e para estimar indiretamente
forças não mensuráveis (SANCISI et al., 2011) que são internas à articulação.
Atualmente a literatura biomecânica apresenta vários modelos de jo-
elho humano, desde os bidimensionais mais simples e mais antigos (HUSON
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et al., 1989; STRASSER, 1908; FUSS, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978;
O’CONNOR et al., 1989; ZAVATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974),
até os mais elaborados e modernos modelos tridimensionais, cuja precisão
tem crescido continuamente no tempo (JIN et al., 2003; OLANLOKUN; WILLS,
2002; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010, 2011a, 2011b; SANCISI et al., 2011).
No âmbito da reconstrução de ligamentos e do projeto de dispositivos
ortopédicos, alguns autores (WOO et al., 2006, 2006a) indicam que o futuro
da biomecânica deve envolver estudos multidisciplinares integrados, basea-
dos em condições de cargas e cinemáticas mais realistas. Vislumbram assim
inovadoras práticas de pesquisa que envolvam paralelamente métodos expe-
rimentais e simulações com modelos computacionais de articulações. Na Fi-
gura 1.2, se representa esquematicamente esta visão do futuro da pesquisa
biomecânica integrada.
Nos últimos tempos as medições in vivo da cinemática articular tem se
desenvolvido rapidamente, permitindo realizar medições em atividades coti-
dianas com uma boa exatidão para posições e orientações, mediante métodos
de fluoroscopia dual ortogonal 1 (LI et al., 2009; TORRY et al., 2011), cinemetria
(WOO et al., 2006, 2006a; WANG; ZHENG, 2010b) e por sistemas de medição do
tipo Inertial Measurement Unit conhecidos também como IMU (MADGWICK,
2010; MADGWICK et al., 2011).
Dados cinemáticos reais de articulações são coletados e podem ser
reproduzidos posteriormente em espécimes cadavéricos por sistemas de me-
dição de força semiautomatizados e robóticos (Figura 1.2a). Estes sistemas
de medição permitem obter experimentalmente as forças as quais são subme-
tidas estruturas anatômicas articulares específicas em função de uma cinemá-
tica aplicada (WOO et al., 1998; HOWARD et al., 2007).
Em outra abordagem, constroem-se os modelos computacionais da ar-
ticulação de um paciente específico, seja modelado por elementos finitos ou
por teoria de mecanismos (Figura 1.2b). Estes modelos podem ser submeti-
dos aos mesmos dados cinemáticos já reproduzidos nos sistemas de medição
de força semi-automatizados e robóticos. Desta forma o modelo computaci-
onal fornece o resultado das forças de elementos anatômicos específicos em
questão. Aprimora-se e valida-se o modelo computacional, comparando os
próprios resultados com os resultados experimentais de forças, de maneira a
fazer coincidir ambos os resultados.
O modelo validado permitiria predizer forças internas e deformações
nos enxertos, ligamentos e outras estruturas do joelho durante cargas mais
1Técnica usada para obter imagens em tempo real das estruturas internas dos pacientes me-
diante uma fonte de raios X e uma tela fluorescente.
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complexas que seriam difíceis de obter por procedimentos experimentais de
laboratório (Figura 1.2c).
Finalmente pode ser possível desenvolver uma base de dados em re-
lação ao funcionamento de enxertos, próteses e ligamentos de interesse no
joelho; baseando-se em dados específicos do paciente (idade, gênero, geo-
metria, etc.) para elucidar mecanismos de lesão das estruturas anatômicas,
customizar um planejamento pré-operatório específico, e prescrever protoco-
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Figura 1.2 – Esquema de estudo biomecânico integrado, como futuro da
biomecânica, baseado em (WOO et al., 2006, 2006a).
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Acredita-se que os estudos biomecânicos integrados, que envolvam a
utilização de modelos mecânicos computacionais validados por dados expe-
rimentais, forneceriam a médicos ortopedistas uma valiosa informação para
o planejamento pré-operatório e prescrição de uma reabilitação adequada no
pós-operatório. Estes estudos biomecânicos integrados contribuiriam para
melhorar os resultados da cirurgia e diminuir o tempo de recuperação do pa-
ciente (WOO et al., 2006, 2006a).
1.2 MOTIVAÇÃO
Na cirurgia de substituição do Ligamento Cruzado Anterior (LCA)
existe a necessidade, por parte dos médicos ortopedistas,F de definir com base
científica ponto preciso para realizar a inserção do novo enxerto que devolva
a funcionalidade de um LCA intacto.
Caso o paciente apresente rompimento parcial do LCA, existe ainda
uma grande questão na decisão cirúrgica: substituir totalmente ou manter o
ligamento lesado.
• No caso de substituir totalmente o ligamento lesado, tem-se duas op-
ções: pode-se aproveitar o ponto de inserção natural para colocar o
novo enxerto, ou pode-se posicionar o enxerto em um ponto diferente
ao de inserção natural.
• Manter o ligamento com rompimento parcial induz a colocação do en-
xerto em um ponto diferente ao de inserção natural, para o fortaleci-
mento da estrutura danificada.
Além disso, no âmbito do planejamento pré-operatório existe a ne-
cessidade de determinar qual é a melhor pré-tensão com que deve ser fixado
cirurgicamente o enxerto no osso.
As questões levantadas, podem ser analisadas e resolvidas conside-
rando que para obter uma cirurgia satisfatória, o enxerto de LCA deve repro-
duzir a força in situ similar a um LCA intacto (WOO et al., 1998).
A busca da decisão mais correta para estas questões tendo em conta a
especificidade de cada paciente, é a motivação que deu inicio a esta tese.
1.3 DESCRIÇÃO DO PROBLEMA
A determinação da melhor posição do túnel para inserção de enxerto
de ligamento, ainda é uma controvérsia, principalmente na reconstrução do
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LCA. Os túneis (femoral e tibial) são perfurações realizadas com furadei-
ras especiais. Cada túnel deve ter uma correta localização e orientação, pois
será o lugar de posicionamento e fixação do enxerto de substituição no pro-
cedimento de reconstrução ligamentar. Peña et al (PENA et al., 2006) indicam
que quando a localização do túnel de inserção do LCA se opõe à função do
LCP, pode se produzir altas tensões nos ligamentos, inclusive lesões nos me-
niscos 2. Dependendo também do ângulo de orientação espacial do túnel,
determinou-se que podem ser obtidas altas ou baixas tensões. Especifica-
mente, a variação do ângulo do túnel femoral afeta à pré-tensão do enxerto, e
a variação do ângulo do túnel tibial afeta a frouxidão do enxerto; bem como
os esforços e deformações sobre os meniscos. Au et al. (2005) evidenciam
o aumento do fenômeno de stress shielding3 dependendo da localização do
túnel, chegando a comprometer seriamente a reconstrução do LCA.
O local e tipo de fixação do enxerto dentro do mesmo túnel é um ou-
tro tema que tem incidência no resultado da operação, tendo em conta que o
enxerto pode ser fixado na superfície do osso ou no interior do túnel. Assim,
por exemplo, tem-se evidências de que esforços na superfície do fêmur, cau-
sados por fixação superficial do tipo botão ou suspensória (Figura 2.36, pág.
72) são relativamente baixos; mas a repetida aplicação destas cargas podem
causar microfraturas e falhas por fadiga (AU et al., 2005).
Outro parâmetro que influencia fortemente o resultado da reconstrução
ligamentar e que ainda é escopo de pesquisa (PREVIGLIANO, 2010; PIEDADE
et al., 2006) é a magnitude da pré-tensão de fixação do enxerto, na hora de
ser posicionado no fêmur e na tíbia. Altas tensões nos enxertos afetam a
funcionalidade do enxerto e do joelho como sistema (PENA et al., 2006).
Visando elucidar estas questões, hoje são realizadas pesquisas base-
adas em simulações computacionais para ajudar a determinar os parâmetros
do projeto pré-operatório, mediante:
• modelagem por elementos finitos (PAVAN, 2010; JUNIOR, 2006; DO-
NAHUE et al., 2002; HALLORAN et al., 2005; BENDJABALLAH et al., 1997;
GARDINER; WEISS, 2003; GODEST et al., 2002; GUO et al., 2009; BAHRA-
MINASAB et al., 2010; HASHMI, 2007; INGRASSIA et al., 2011; TODO et al.,
2007; WILLING, 2011; BOUGHERARA et al., 2009; SHI, 2007), e
• modelagens baseados em teoria de mecanismos (PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON
et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI
2Cartilagens presentes na articulação do joelho com a função de diminuir o impacto e pro-
mover a adaptação entre as faces articulares do fêmur e da tíbia.
3Redução da densidade do osso (osteopenia) em consequência da remoção do esforço normal
do osso por um implante ou prótese.
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et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et
al., 2011; ANDRIACCHI et al., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN;
HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHEL-
BURNE; PANDY, 1997).
A modelagem por elementos finitos tem a vantagem de representar
em detalhe a anatomia do joelho, para análise cinemática, dinâmica e está-
tica, mas perdem a função de restrição das estruturas anatômicas modeladas,
devido a que os elementos e parâmetros do modelo tem uma sutil relação
com a anatomia (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012). Se é considerada uma
mesma trajetória realizada por dois modelos, um desenvolvido por elementos
finitos e outro por teoria de mecanismos, o modelo de elementos finitos terá
um maior número de elementos e parâmetros submetidos a diversas forças
para desenvolver um mesmo movimento e, por tanto, vários elementos são
responsáveis pela função de restrição de um movimento específico. Em con-
traste, um modelo desenvolvido por teoria de mecanismos permite que um
único elemento seja responsável pela função de estrição de um determinado
movimento. Além disso método dos elementos finitos inviabiliza a síntese
geométrica por otimização devido ao alto número de elementos utilizados
para representar uma única estrutura anatômica.
Na atualidade a modelagem computacional do joelho baseada em te-
oria de mecanismos é focada principalmente na cinemática de posição do
joelho, de maneira a sintetizar e otimizar um mecanismo capaz de reproduzir
uma trajetória muito próxima a de um joelho real (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CISI, 2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989;
DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011). Devido ao fato
que estas modelagens analisam unicamente a cinemática de posição, tendo
foco no projeto de prótese e órtese, não fornecem informações das forças do
sistema. Embora Sancisi e Parenti-Castelli (2011b) tenha mostrado um mo-
delo de rigidez do joelho, é complexo para análise e os resultados ali apresen-
tados correspondem a deslocamentos e rotações do joelho, e não das forças
que ocorrem nos diversos elementos anatômicos durante o movimento. Estes
métodos apresentam outras desvantagens, tais como:
• utilização de dois algoritmos de otimização para síntese geométrica:
algoritmos genéticos e algoritmos de métodos numéricos de quase-
Newton (para refinamento),
• resolução de um percurso limitado do movimento do joelho (5◦ a 112◦),
não incluindo o crítico ponto de extensão máxima (0◦ de flexão) nem o
ângulo de flexão máxima (120◦),
42
• exigência de uma extensa seção experimental: devendo identificar mi-
lhares de pontos de inserção ligamentar,
• não apresentação da análise das forças in situ dos ligamentos (para uma
única posição do ligamento ou enxerto),
• não resolução das forças internas do joelho, em função da variação da
posição de inserção de ligamentos ou enxertos.
Apesar de existirem outros modelos que são baseados em teoria de
mecanismos e que incluem análise da dinâmica e das forças, com geometrias
anatômicas complexas e estruturas viscoelásticas, como é o caso dos sistemas
multicorpos (ANDRIACCHI et al., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN;
HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE;
PANDY, 1997), estes possuem as seguintes desvantagens:
• alta demanda computacional (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013, 2012),
• perdem as funções de restrição das estruturas anatômicas devido à com-
plexidade do modelo: os elementos e parâmetros do modelo tem uma
sutil relação com a anatomia (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012),
• os modelos se ajustam a condições específicas e resultados experimen-
tais específicos, dificultando a extrapolação para diversas condições de
cargas (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012),
• os resultados são difíceis de interpretar para cirurgiões e projetistas de
próteses, devido à complexidade do modelo (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CISI, 2012).
Embora exista uma grande pesquisa desenvolvida para apoio na deci-
são médica, entrevistas com especialistas evidenciaram que hoje são aplica-
das técnicas cirúrgicas baseadas em experiências puramente empíricas, que
demonstraram bons resultados para joelhos de uma população estatistica-
mente significativa. Mas os problemas persistem quando essas técnicas ci-
rúrgicas são aplicadas em joelhos específicos ou que desviam da anatomia
comum da população estudada. Em outras palavras, a falta de um modelo
customizado (individualizado) que solucione os problemas de variação anatô-
mica de cada sujeito é ainda um tema controverso e por resolver, pois o proce-




A vantagem do uso de modelagens baseadas em teoria de mecanis-
mos baseia-se no fato de que: uma estrutura anatômica pode ser discretizada
como um elo mecânico que compõe o mecanismo de modelagem, permitindo
fazer uma correspondência dos resultados de força e cinemática entre o ele-
mento mecânico e o elemento anatômico de interesse, apresentando poucos
elementos mecânicos a serem analisados.
A modelagem baseada em teoria de mecanismos mantém a função de
restrição das estruturas anatômicas, permitindo uma clara interpretação da
função que desempenha cada elemento anatômico modelado.
A modelagem por teoria de mecanismos é uma técnica mecânica, geo-
métrica e projetiva mais simples que o método dos elementos finitos.
Fica em evidência a vantagem da modelagem por teoria de meca-
nismos, quando assume-se que cada ligamento do joelho se comporta de
forma isométrica, ou seja, o comprimento do ligamento praticamente não va-
ria durante a flexão passiva do joelho (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a; SANCISI et al., 2011; KAPANDJI et al., 2000) o
que facilita a modelagem deles como elos mecânicos rígidos. Quando aplica-
das cargas na tíbia e no fémur, o LCA pode ter um alongamento de até 2mm
aproximadamente. Mas a consideração de este alongamento para a simulação
da força in-situ traz resultados muito próximos das simulações que conside-
ram os ligamentos como elos rígidos, como demonstrado em Ponce-Saldias
et al. (2013).
Justifica-se deste modo o desenvolvimento de um modelo personali-
zado (customizado) de joelho que solucione os problemas de variação anatô-
mica de cada paciente, utilizando a modelagem baseado em teoria de meca-
nismos e método de Davies, permitindo assim uma representação completa
das posições e forças de cada estrutura anatômica, mantendo as vantagens de
uma modelagem de processamento leve, mas sem deixar de representar cada
estrutura anatômica do joelho.
1.5 OBJETIVOS GERAIS
O objetivo principal deste trabalho é propor e implementar uma meto-
dologia para a modelagem computacional do joelho, para auxiliar a decisão
médica no planejamento pré-operatório de reconstrução ligamentar de joelho,
fornecendo informações da geometria e das forças dos elementos anatômicos,
considerando a especificidade de cada paciente. Esta metodologia estará ba-
seada em teoria de mecanismos, método de Davies e otimização.
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1.6 OBJETIVOS ESPECÍFICOS
• Fornecer uma abordagem unificada e sistematizada para a análise está-
tica e cinemática do joelho; mediante a aplicação de ferramentas como
o método de Davies.
• Fornecer dados das forças envolvidas nos elemento anatômicos mode-
lados, durante a flexão do joelho, como a força in situ no LCA.
• Fornecer uma metodologia que permita a análise das forças in situ
quando aplicadas: variações nas cargas externas do joelho e variações
nas posições de ligamentos ou enxertos.
• Ampliar a aplicabilidade dos atuais modelos mecânicos 3-D, limitados
unicamente à análise cinemática e ao projeto de prótese e órtese, possi-
bilitando nesses modelos a análise de forças e a aplicação para o projeto
de substituição ligamentar.
• Procurar novas técnicas de otimização geométrica em relação às apli-
cadas nas atuais metodologias de modelagem.
• Buscar vantagens em relação às metodologias já existentes, em termos
de análise e qualidade das informações geradas, sobretudo no que con-
cerne à aplicabilidade no planejamento pré-operatório.
• Deve ser simples de operar para cirurgiões, pesquisadores e projetistas
de prótese, oferecendo uma boa representação das estruturas anatômi-
cas e uma clara interpretação dos resultados.
1.7 ESTRUTURA DO TRABALHO
Por se tratar de um trabalho multidisciplinar, este estudo começa no
capitulo 2 com os fundamentos teóricos biológicos, onde se aborda a anato-
mia do joelho, a biomecânica do joelho e as técnicas cirúrgicas aplicadas na
reconstrução ligamentar do joelho. Com esta teoria tem-se conhecimento dos
requisitos de projeto, e pode-se descrever e analisar em termos da engenharia
os fenômenos que acontecem no joelho humano.
O capítulo 3 apresenta os fundamentos teóricos que dão o embasa-
mento à metodologia proposta para modelagem do joelho. Esta seção é rea-
lizada uma revisão da geometria e da cinemática dos robôs paralelos que po-
dem simular o movimento do joelho mediante duas abordagens: por métodos
matriciais (tradicionais) e por álgebra de quatérnions. A parte de fundamentos
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teóricos contempla também a descrição do método de Davies, e uma breve re-
visão da técnica de otimização para ajuste geométrico do modelo. No âmbito
das modelagens do joelho baseados em teoria de mecanismos, a utilização de
quatérnions, algoritmos de Evolução Diferencial e a aplicação do método de
Davies têm um caráter inédito.
O capítulo 4 apresenta o estado da arte em modelos da articulação
do joelho humano, revisando desde os primeiros modelos mecânicos em 2-
D, até chegar às mais avançadas e representativas modelagens mecânicas em
3-D, mostrando a evolução deles através do tempo.
O capítulo 5 apresenta a metodologia proposta para solucionar a pro-
blemática. Esta metodologia fornece uma abordagem unificada e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a modelagem cine-
mática e estática. O método consiste em quatro passos fundamentais: (1)
modelagem mecânica preliminar, (2) seção experimental, (3) modelagem ci-
nemática e (4) modelagem estática. O modelo é validado confrontando os
resultados obtidos computacionalmente e os dados experimentais, tanto cine-
máticos quanto estáticos. Apresenta-se também um exemplo de aplicação da
metodologia proposta para o planejamento pré-operatório de reconstrução do
LCA.
Finalmente apresenta-se a conclusão do trabalho.
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2 FUNDAMENTOS TEÓRICOS BIOLÓGICOS
Este capítulo tem a finalidade de apresentar as características fisiológi-
cas e funcionais do joelho humano que são fundamentais para a síntese e mo-
delagem mecânica da articulação. São resumidos aqui conceitos de anatomia,
biomecânica, técnicas cirúrgicas e planejamento pré-operatório da cirurgia de
reconstrução ligamentar do joelho.
2.1 FUNDAMENTOS ANATÔMICOS GERAIS
Para o entendimento da posição relativa e movimentos entre as dife-
rentes estruturas que formam o corpo humano, foram determinadas as po-
sições anatômicas, os planos anatômicos e os eixos anatômicos. A posição
anatômica é uma convenção adotada em anatomia para descrever as posições
e movimentos dos componentes e segmentos do corpo humano. Para que
o corpo humano assuma a posição anatômica o corpo estudado deve ficar
de pé com os calcanhares unidos, com os olhos voltados para o horizonte,
os pés também apontando para frente e perpendiculares ao corpo; os braços
estendidos e com as palmas das mãos voltadas para frente (PAVAN, 2010; ZAT-
SIORSKY, 1998) como mostrado na Figura 2.1. A posição relativa de cada
plano esta mostrada na Figura 2.2. O corpo humano pode ser dividido em
três planos (ZATSIORSKY, 1998) (Figura 2.1).
• Plano sagital: é o plano que divide ao corpo humano nas secções direita
e esquerda. Este plano está posicionado em direção ântero-posterior.
Se o plano divide ao corpo em duas metades simétricas, é chamado
de plano sagital cardinal ou principal. O que quer que esteja localizado
próximo a este plano é designado como medial, e o que está longe dele,
lateral.
• Plano transversal: é o plano que atravessa o eixo menor do corpo, desde
o dorso até o ventre, ou seja, desde a secção posterior para a anterior.
Divide a estrutura transversalmente em porções superior e inferior. O
plano transversal que passa pelo centro de massa do corpo é chamado
de plano transversal cardinal ou principal.
• Plano frontal: ou coronal, é perpendicular aos planos sagital e trans-
versal. O plano frontal divide o corpo nas secções anterior e posterior.
Quando este plano passa pelo centro de massas é chamado de plano





Figura 2.1 – Planos anatômicos do corpo humano. Adaptado de Pavan
(2010).
Os eixos de intersecção dos planos estão apresentado na Figura 2.2 e
são chamados de:
• Anterior-posterior: interseção do plano sagital e transversal.
• Longitudinal: intersecção do plano sagital e frontal.
• Lateral-medial: intersecção do plano frontal e o transversal.
A posição anatômica e os eixos anatômicos não permitem a descrição de
movimentos das articulações ou membros se a posição não é a anatômica,











Figura 2.2 – Eixos anatômicos e posições relativas. Adaptado de (HAMILL;
KNUTZEN, 2009).
2.2 ANATOMIA DO JOELHO
Analisando o joelho, especificamente na posição anatômica, definem-
se os planos e eixos anatômicos como mostrado na Figura 2.3.
Para apresentar organizadamente a anatomia do joelho, divide-se esta
em quatro partes fundamentais: anatomia óssea, anatomia muscular, anato-
mia ligamentar e meniscos.
2.2.1 Anatomia óssea do joelho
A articulação do joelho é formada pela extremidade distal 1 do fêmur,
extremidade proximal da tíbia e a patela (Figura 2.4).
A presença de meniscos interpostos ao fêmur e tíbia ajuda na lubrifi-
cação e fornece simetria à articulação. As superfícies ósseas do fêmur e da
tíbia são não concordantes, pois ambas são convexas em certa faixa angu-
lar da flexão (KAPANDJI et al., 2000). Esta não concordância é compensada
pela interposição dos meniscos, aumentando a superfície de contato e dando
concavidade à superfície articular da tíbia.















Figura 2.3 – Planos e eixos do joelho direito. Adaptado de (HAMILL;












Figura 2.4 – Joelho direito com suas três articulações. Adaptado de (PUTZ et
al., 2008; PAVAN, 2010).
Além disso, a articulação é rodeada por ligamentos 2 e músculos (CAIL-
LIET; DOLOROSAS, 1976; PAVAN, 2010) que completam sua estabilização. A
articulação do joelho é formada por três articulações, a femoropatelar, a tibi-
ofemoral e a tibiofibular. Assim é importante conhecer as estruturas anatômi-
cas que compõem a região distal do fêmur, proximal da tíbia e a patela. As
estruturas ósseas do joelho podem ser observadas na Figura 2.4.
• A extremidade distal do fêmur.
A extremidade distal do fêmur consiste em dois côndilos recurvados,
o medial e o lateral. O côndilo medial é maior e possui uma curvatura
2Um ligamento é um feixe de tecido fibroso que pode ligar dois ou mais ossos de uma arti-
culação. Está constituído por fibras colágenas ordenadas em feixes compactos e paralelos, o que
lhe constitui grande rigidez e resistência mecânica.
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mais simétrica; na face interior dele, está a região de inserção do LCP
(ligamento cruzado posterior). O côndilo lateral é menor e possui uma
curvatura mais abrupta; na face interior dele está a região de inserção
do LCA (ligamento cruzado anterior). Os côndilos estão separados por
um profundo sulco em forma de U: a fossa intercondilar. A superfície
femoral está em contato por duas articulações: anteriormente a femoro-
patelar e inferiormente a tibiofemoral . Esta estrutura anatômica pode









Figura 2.5 – Vista inferior da extremidade distal do fêmur direito. Adaptado




Figura 2.6 – Vista lateral da extremidade distal do fêmur direito. Adaptado
de (PUTZ et al., 2008; PAVAN, 2010).
• A extremidade proximal da tíbia.
A extremidade proximal da tíbia (Figura 2.7) expande-se para construir













Figura 2.7 – Vista frontal da extremidade proximal da tíbia direita. Adaptado












Figura 2.8 – Vista superior da extremidade proximal da tíbia direita.
Adaptado de (PUTZ et al., 2008).
Esta plataforma está constituída pelos platôs medial e lateral da tíbia
(Figura 2.8) que apresentam faces articulares na sua parte superior (DANGELO,
1984; PAVAN, 2010). Por sua vez, a Figura (2.9) apresenta as zonas de inserção
do ligamento cruzado anterior (LCA), do ligamento cruzado posterior (LCP)
e dos meniscos medial e lateral.
• A patela.
A patela é um osso sesamóide (nome dado a ossos inseridos em ten-
dões) triangular, com cerca de 50 mm de diâmetro médio, que está
incluído no tendão de inserção do músculo quadríceps da coxa (DAN-
GELO, 1984). A superfície patelar tem a forma de sela e é assimétrica,
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Incerção do corno 
posterior do menisco  
lateral
Incerção do LCP 
Incerção do corno 
posterior do menisco  
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Incerção do corno 
anterior do menisco  
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anterior do menisco  
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Incerção do LCA 
Figura 2.9 – Regiões de inserção dos ligamentos LCP, LCA e meniscos na
tíbia direita. Adaptado de (NETTER, 1996).
com a face lateral maior e mais convexa que a face medial, sendo cons-
tituída pelas seguintes partes: base superior, ápice inferior, face articu-
lar medial e face articular lateral (DANGELO, 1984; PAVAN, 2010) como
apresentado na Figura 2.10. Articula-se com a face patelar do fêmur,
entre os côndilos femorais. Os movimentos da patela variam em rela-
ção à flexão e à extensão do joelho, basicamente em três partes:
– Extensão completa: as faces articulares medial e lateral da patela
repousam na porção superior do sulco femoral.
– Flexão a 90 graus: as superfícies articulares articulam-se com
seus respectivos côndilos femorais.
– Flexão máxima: a superfície articular ímpar (entre a zona medial
e a lateral) faz contato com o fêmur.
A superfície máxima de contato é de 1/3 da superfície patelar quando








Figura 2.10 – Vista anterior e posterior da patela.
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2.2.2 Anatomia muscular do joelho
O joelho é estabilizado e movimentado por músculos superiores que
cruzam a articulação, originando-se acima da articulação do quadril, e por
músculos inferiores da perna que se originam acima do joelho, Figura 2.11.
Os músculos anteriores que compõem o membro inferior podem ser
observados na mesma Figura 2.11.
Assim, os grupos musculares do membro inferior podem ser classi-
ficados em extensores, flexores, adutores, abdutores (CAILLIET; DOLOROSAS,
1976; KAPANDJI et al., 2000) e rotadores (KAPANDJI et al., 2000).
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M. iliopsoas M. iliopsoas 
maior (IM)
M. tensor da 
fáscia lata (TFL)
M. sartório (Sa)
M. vasto lateral (VL)
M. reto femoral (RF)










M. fibular longo (FL)
M. fibular anterior (FA)
M. extensor longo dos dedos (ELD)














M. adutor longo (AL)
Figura 2.11 – Músculos anteriores da perna: superiores e inferiores,
modificado de (PUTZ et al., 2008; PAVAN, 2010).
• Músculos extensores: O quadríceps é o principal grupo muscular encar-
regado da extensão do joelho. Trata-se de um grupo muscular potente,
sua superfície de secção fisiológica é de 14800 mm2. O quadríceps
pode chegar a desenvolver, no trajeto da extensão, aproximadamente
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1300N. O quadríceps é três vezes mais potente do que os flexores. En-
tretanto, quando o joelho está em hiperextensão a ação do quadríceps
não é necessária para manter a posição de pé; porém quando se inicia
uma mínima flexão, uma intervenção enérgica do quadríceps é neces-
sária para evitar a queda por flexão do joelho (KAPANDJI et al., 2000).
O quadríceps, apresentado na Figura 2.12 é constituído, como o seu
nome indica, por quatro corpos musculares que se inserem na tíbia,
(KAPANDJI et al., 2000):
– três músculos monoarticulares: o vasto intermédio (VI), o vasto
lateral (VL) e o vasto medial (VM).
– um músculo biarticular: o reto femoral (RF).
M. vasto lateral
 (VL)
M. reto femoral 
(RF)
















Figura 2.12 – Músculos extensores do joelho: quatro corpos musculares que
formam o quadríceps femoral, modificado de (PUTZ et al., 2008; KAPANDJI et
al., 2000; PAVAN, 2010).
Dentro dos músculos classificados como extensores, encontra-se o mús-
culo tensor da fáscia latta (TFL), mas pode ser considerado também
como flector quando o joelho não está totalmente estendido.
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• Músculos flexores: Os flexores do joelho formam parte do comparti-
mento posterior da coxa, e podem ser divididos em músculos monoar-
ticulares e biarticulares.
– Os músculos flexores monoarticulares são (Figura 2.13): a cabeça
curta do bíceps femoral e o poplíteo (Pop).
– Os músculos flexores biarticulares possuem uma ação simultânea
de flexão e extensão do quadril; portanto sua ação sobre o joelho
depende da posição do quadril (KAPANDJI et al., 2000). Este grupo
é chamado de ísquio-tibiais, e é formado pelos músculos: cabeça
longa do bíceps femoral (B), semitendinoso (ST), semimembra-
noso (SM) e sartório (Sa), mostrados na Figura 2.13; e o músculo
grácil (G) mostrado na Figura 2.11.











M. poplíteo  (Pop)
M. semitendinoso (ST)
M. semimembranoso (SM)
Figura 2.13 – Músculos flexores do joelho ou ísquio-tibiais, adaptado de
(PUTZ et al., 2008; KAPANDJI et al., 2000; PAVAN, 2010).
• Músculos rotadores: Os flexores do joelho (e o flexor-extensor TFL)
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são ao mesmo tempo os seus rotadores (KAPANDJI et al., 2000). Divedem-
se em dois grupos dependendo do ponto de inserção no membro infe-
rior (Figura 2.14).
– Por inserção lateral: são os músculos rotadores externos (RE),
representados pelo bíceps femoral (B) e o tensor da fáscia lata
(TFL), nas Figuras 2.13 e 2.14. Quando ativados fazem o joelho
girar de tal forma que a ponta do pé se dirige para fora. O tensor
da fáscia lata só age como flexor-rotador externo quando o joelho
está flexionado. Pelo contrário, em um joelho totalmente esten-
dido, perde a sua ação de rotação para transformar-se em extensor
(KAPANDJI et al., 2000).
– Por inserção medial: são os rotadores internos (RI), representa-
dos na Figura 2.14 pelo sartório (Sa), o semitendinoso (ST), o
semimembranoso (SM), o vasto medial (VM) e o poplíteo (Fi-
gura 2.13). Quando estes músculos são ativados, o joelho gira de
tal forma que a ponta do pé se dirige para dentro. Agem como
freios da rotação externa com o joelho flexionado, de forma que
protegem os elementos cápsulo-ligamentares quando estes são re-
queridos violentamente durante um giro inesperado da perna que
suporta o peso (KAPANDJI et al., 2000).
• Músculos adutores 3: são os músculos que ao serem ativados, aproxi-
mam o membro inferior ao plano sagital. Este grupo muscular está for-
mado pelos músculos (NETTER, 1996): grácil (G), adutor longo (AL),
pectíneo (Pe), apresentados na Figura 2.11, e pelo adutor curto (AC) e
adutor magno (ADM), mostrados na Figura 2.15. O músculo pectíneo
além de aduzir a coxa, auxilia na flexão do quadril. O músculo grácil
além de aduzir a coxa auxilia também na flexão e rotação medial (ou
interna) do joelho, (NETTER, 1996).
• Músculos abdutores 4: são os músculos que ao serem ativados, afastam
o membro inferior do plano sagital. Este grupo muscular está formado
pelos músculos (NETTER, 1996): tensor da fáscia lata (TFL), sartório
(Sa), apresentados na Figura 2.11. O músculo tensor da fáscia lata
abduz o quadril e auxilia na flexão e rotação medial (ou interna) do
quadril; e na rotação lateral (ou externa) do joelho. O músculo sartório
além de abduzir a coxa, auxilia na flexão e rotação lateral (ou externa)
da coxa; e na flexão e rotação medial (ou interna) do joelho (NETTER,
1996).
3Adução: movimento do segmento aproximando-se ao plano sagital.











Figura 2.14 – Músculos rotadores internos (RI) e externos (RE) do joelho,
adaptado de (KAPANDJI et al., 2000).
2.2.3 Anatomia ligamentar do joelho
Além do tecido ósseo a articulação do joelho é composta por tecidos
fibrocartilaginosos na forma de ligamentos, meniscos e superfícies articula-
res sinoviais (cartilagem) (PAVAN, 2010). A cartilagem articular e os meniscos
ajudam no amortecimento das forças suportadas pelo joelho, juntamente com
o líquido sinovial que funciona como lubrificante. Os ligamentos atuam como
estabilizadores e limitantes dos movimentos impostos pela ação dos múscu-
los.
Os principais ligamentos que compõem o joelho são os capsulares, os
colaterais (medial e lateral), e os cruzados (anterior e posterior). Na sequência
faz-se uma descrição de cada uma destas estruturas.
• Ligamentos capsulares (Figura 2.16): estão formados por uma bainha
fibrosa que contorna a extremidade inferior do fêmur e a extremidade
superior da tíbia, mantendo-as em contato entre si e formando as pare-
des não ósseas da cavidade articular. A sua camada mais profunda está
recoberta pelo líquido sinovial (KAPANDJI et al., 2000). Os ligamentos
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Figura 2.15 – Músculos adutores do joelho. Na esquerda: vista anterior
adutor curto (AC). Na direita: vista anterior e posterior do adutor magno
(ADM). Adaptado de (NETTER, 1996).
capsulares promovem secundariamente a estabilidade do joelho.
Cápsula ligamentar do 
joelho
Figura 2.16 – Vista lateral (com tecido muscular) e posterior (sem tecido
muscular) da cápsula ligamentar do joelho. Adaptado de (NETTER, 1996).
• Ligamentos colaterais (Figura 2.17): reforçam a cápsula articular pelo
seu lado interno e externo, assegurando a estabilidade lateral do joelho
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em extensão. O ligamento colateral medial estende-se da face cutânea
do côndilo medial até a extremidade superior da tíbia, e o ligamento co-
lateral lateral estende-se da face cutânea do côndilo lateral até a cabeça
da fíbula (KAPANDJI et al., 2000; PAVAN, 2010).
• Ligamentos cruzados: Os ligamentos cruzados (Figura 2.17) atuam na
restrição dos movimentos de flexão, extensão, rotação no eixo longi-
tudinal e translações no eixo anteroposterior (Figura 2.3). ligamento
cruzado posterior (Figura 2.17) é tensionado em flexão e o ligamento
cruzado anterior é tensionado em extensão. Desta forma os ligamentos
cruzados atuam como principais limitadores dos movimentos de hiper-
flexão e hiperextensão no joelho (KAPANDJI et al., 2000; PAVAN, 2010).










Figura 2.17 – Vista anterior e posterior dos ligamentos colaterais e cruzados
do joelho direito. Adaptado de (NETTER, 1996).
2.2.4 Anatomia interarticular do joelho: meniscos
Os meniscos são placas semilunares de fibrocartilagem que repousam
na face articular dos platôs da tíbia; cobrindo 2/3 da superfície articular. As
suas principais funções são amortecer impactos e aprofundar a face de con-
tato tibiofemoral, ou seja, compensar a não concordância destas superfícies
articulares (KAPANDJI et al., 2000). Esta não concordância é devida a que a
superfície óssea do platô tibial lateral é convexa sagitalmente (forma de sela
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de cavalo), portanto o côndilo femoral lateral (também convexo) é instável
sobre esta "lombada".
Em relação à forma dos meniscos, a superfície superior é côncava e
está em contato com os côndilos femorais. A superfície inferior é plana e está
em contato com os platôs tibiais (Figura 2.18).
Menisco lateral Menisco medial
Côndilo medial
 do fêmurCôndilo lateral do fêmur
Platôs tibiais
Figura 2.18 – Vista anterior da articulação aberta do joelho direito
semiflexionado. Podem se ver os meniscos, os platôs tibiais e os côndilos
femorais. Adaptado de (NETTER, 1996).
A forma dos meniscos é explicada na Figura 2.19: quando uma esfera
(E) é colocada sobre um plano (P), existe contato através de um ponto tangen-
cial. Para aumentar a superfície de contato entre (E) e (P), deve-se interpor
um anel que represente o volume que existe entre o (P), (E) e o cilindro (C)
tangencial à esfera. Este anel (de cor vermelho) tem a mesma forma de um
menisco, possuindo uma secção é triangular. Cada uma das três faces do anel
vermelho (Figura 2.19) tem as seguintes características:
• Face superior côncava, em contato com os côndilos.
• Face periférica cilíndrica, sobre a qual se fixa a cápsula articular do
joelho.
• Face inferior quase plana, situada na periferia dos platôs tibiais.
Analisando o corte sagital do menisco, pode-se ver na Figura 2.20
que a borda externa é mais grossa e convexa, enquanto que a borda interna é
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mais delgada e de forma geométrica livre. Os meniscos, em forma de anéis,
estão interrompidos ao nível das espinhas tibiais (entre os platôs tibiais) com
a forma de uma meia-lua, com um corno anterior e outro posterior.
Analisando os meniscos desde o plano transversal em forma superior,
tem-se que (Figura 2.21):
• O menisco medial: tem formato semicircular, possui um diâmetro apro-
ximado de 35 mm e está firmemente fixo à fossa intercondilar poste-
rior. Fixa-se à cápsula articular por intermédio do ligamento medial
profundo.
• O menisco lateral: tem forma quase circular, forma um anel quase com-
pleto (fechado) e se fixa firmemente às fossas intercondilares. Conecta-
se posteriormente com o côndilo medial do fêmur e ao LCP por in-
termédio do ligamento meniscofemoral. O ligamento colateral lateral
(LCL) está separado de seu menisco pelo tendão do músculo poplíteo
(Pop), que envia uma expansão fibrosa à margem posterior deste me-









Figura 2.19 – Analogia da geometria do menisco, intersectando um cilindro




Figura 2.20 – Borda externa e interna do menisco, no corte sagital do joelho.
Adaptado de (NETTER, 1996).
Forma circular
Menisco lateral







Figura 2.21 – Vista superior interna dos meniscos. Adaptado de (NETTER,
1996).
2.3 BIOMECÂNICA DO JOELHO
O movimento do fêmur em relação à tíbia é governado pelos ligamen-
tos e restrições geométricas das superfícies articulares. A posição espacial da
tíbia em relação ao fêmur pode ser descrita por três coordenadas que com-
põem o vetor p=(x,y,z), enquanto a orientação espacial pode ser descrita por
três ângulos que compõem o vetor v=(α, β, γ) (Figura 2.22). Os vetores p e
v especificam o movimento do centro anatômico do fêmur S f em relação ao
centro anatômico da tíbia St , onde St é considerado como a origem do sistema
coordenado. O centro anatômico do fêmur S f está localizado no ponto mé-
dio entre os côndilos femorais, enquanto o centro anatômico da tíbia St está
localizado no ponto médio entre os côndilos tibiais (platôs) (GROOD; SUNTAY,
1983). Como apresentado na Figura 2.22, as direções das translações p são
definidas como: anterior-posterior x, proximal-distal (axial) y e medial-lateral
z. As orientações dos ângulos que compõem v são definidas como: flexão-












          3 Translações:
x = Anterior - Posterior (A-P)  
y = Proximal - Distal (P-D)
z = Medial - Lateral (M-L)
              3 Rotações:   = Interna - Externa (A-P)  
   = Varus - Valgus (V-V)
   = Flexão - Extensão (F-E)
 
Figura 2.22 – Três translações e três rotações do joelho.
O joelho pode desenvolver dois tipos e movimentos: a movimentação
ativa (Figura 2.23a) e a movimentação passiva (Figura 2.23b). É considerada
movimentação ativa, quando o joelho está sujeito à própria ativação muscular
ou a uma carga externa. A movimentação ativa possui seis graus de liberdade
(6−DOF) (WOO et al., 1999), isto significa que são necessárias seis variáveis
independentes para descrever completamente a postura espacial instantânea
do fêmur em relação à tíbia.
É considerada movimentação passiva, ou flexão passiva, quando o jo-
elho não está sujeito a nenhuma ativação muscular or carga externa. A mo-
vimentação passiva possui 1−DOF (PARENTI-CASTELLI et al., 2004), isto sig-
nifica que é necessária uma única variável independente para definir com-
pletamente a postura espacial instantânea do fêmur em relação à tíbia. Por
exemplo, impondo um ângulo de flexão α para o fêmur, pode ser obtida uma
posição e orientação unívoca para ele em relação à tíbia. Impondo vários
ângulos de flexão α na movimentação passiva, obtém-se uma trajetória es-
pacial unívoca e reproduzível. Na Tabela 5.2 são indicadas as características
relevantes da movimentação ativa e passiva.
Além dos movimentos acima indicados, o joelho humano apresenta
dois importantes movimentos no percurso da flexão extensão: o movimento
screw-home e o movimento rollback (KAPANDJI et al., 2000). Em ambos os
movimentos, a participação dos ligamentos cruzados é fundamental.
O movimentos screw-home (Figura 2.24) é desenvolvido no plano
transversal e corresponde à rotação interna-externa da tíbia nos primeiros 20◦
de flexão, desde a extensão máxima. Este movimento acontece tanto na mo-
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b)
Movimentação passiva do joelho
1-DOF: Trajetória espacial unívoca 
Movimentação ativa do joelho
6-DOF 
a)
Figura 2.23 – Movimentos do joelho: a) movimentação ativa e b)
movimentação passiva.
Tabela 2.1 – Características da movimentação ativa e passiva.
Movimentação ativa Movimentação passiva
Produzida quando aplicada cargas
externas e/ou ativação muscular.
Produzida em ausência de cargas
externas ou ativação muscular.
Trajetória espacial de 6−DOF . Trajetória espacial de 1 − DOF ,
unívoca e reproduzível.
Para conhecer a posição p e orien-
tação v é necessário definir seis va-
riáveis independentes.
Para conhecer a posição p e orienta-
ção v é necessário definir uma única
variável independente, por exemplo
o ângulo de flexão α.
Depende das características hipe-
relásticas de ligamentos, meniscos,
cartilagens, superfícies de contato,
músculos, etc.
Depende de estruturas anatômicas
fundamentais: ligamentos e super-
fícies articulares.
vimentação passiva quanto na ativa.
O movimento rollback (Figura 2.25) é o movimento do fêmur em re-
lação à tíbia definido no plano sagital, onde a razão de deslizamento varia
durante a flexão do joelho (KAPANDJI et al., 2000). O movimento rollback
acontece tanto na movimentação passiva quanto na ativa. Autores como Ka-
pandji et al. (2000) descrevem da seguinte maneira esse movimento: "A partir
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Extensão Flexão
Figura 2.24 – Movimento screw-home.
de uma extensão máxima, o côndilo começa a rolar sem resvalar e depois o
deslizamento começa progressivamente a predominar sobre o rolamento, de
maneira que no fim da flexão o côndilo resvala sem rolar".
Extensão Flexão
Figura 2.25 – Movimento rollback.
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A análise da movimentação passiva é muito importante para a aná-
lise da estabilidade do joelho, o projeto de próteses e o planejamento pré-
operatório (SANCISI et al., 2011), pois a movimentação passiva é determinada
pelas estruturas anatômicas fundamentais do joelho (ligamentos e côndilos),
permitindo identificar a função de restrição de cada uma dessas estruturas
e analisar também a influência operacional que cada uma delas tem sobre
a cinemática da articulação como um conjunto. Além disso o fato da mo-
vimentação passiva possuir 1−DOF permite que a análise cinemática seja
mais simples do que a movimentação ativa. Por estas razões a movimentação
passiva é utilizada no método proposto desta tese.
2.4 TÉCNICAS CIRÚRGICAS NA RECONSTRUÇÃO DO LCA
Na maior parte das atividades corriqueiras e esportivas, tanto para
jovens como para pessoas de idade média e avançada, os ligamentos mais
susceptíveis de serem lesados são o ligamento cruzado anterior (LCA) e o
ligamento colateral medial (LCM) (WOO et al., 2004). A frequência destas le-
sões equivalem a 90% do total das lesões do joelho (MIYASAKA et al., 1991).
Estima-se que anualmente acontecem entre 150.000 e 200.000 novas lesões
de LCA e 140.00 lesões combinadas de LCA e LCM nos Estados Unidos
(MIYASAKA et al., 1991; BEATTY, 1999).
Pesquisas em animais têm demonstrado que o LCM pode reparar-se
espontaneamente sem necessidade de procedimentos cirúrgicos, voltando sa-
tisfatoriamente ao seu funcionamento normal (WOO et al., 2004). Por outro
lado, as lesões do LCA que apresentam ruptura parcial ou total, precisam de
intervenção cirúrgica para sua reconstrução (FETTO; MARSHALL, 1980). Os
resultados da cirurgia do LCA têm geralmente sucesso, podendo a maioria
dos pacientes voltar às atividades cotidianas e esportivas.
Em vários casos de lesões combinadas de LCA e LCM, o processo de
restauração do LCM leva mais tempo, pois a ausência do LCA saudável faz
com que esforços adicionais sejam concentrados no LCM. Pesquisas revela-
ram que reconstruções satisfatórias do LCA derivam em efeitos benéficos na
reparação natural do LCM por redução dos esforços nos ligamentos (MA et al.,
2000). Embora os tratamentos de lesões combinadas de LCA e LCM este-
jam ainda em discussão, resultados de pesquisa indicam que os tratamentos
que envolvem primeiro intervenções cirúrgicas para o LCA seguido de trata-
mentos não-cirúrgicas para o LCM são satisfatórios (SHELBOURNE et al., 1995;
LARSON, 1980).
Fica em evidência a importância predominante da cirurgia do LCA
em relação aos procedimentos de reconstrução dos demais ligamentos; por-
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tanto se realizará uma revisão focada nos procedimentos de reconstrução do
LCA, nos fatores que afetam os resultados da cirurgia do LCA, e também nas
últimas tendências na reconstrução do LCA.
2.4.1 Procedimento de reconstrução do LCA
A primeira reconstrução intra-articular do LCA começou com Hey-
Groves em 1917, mas foi dada a conhecer por O’Donoghue em 1950 (WOO et
al., 2006a). A introdução do equipamento de artroscopia introduziu mudan-
ças revolucionárias na cirurgia do LCA (SHELBOURNE; NITZ, 1990; BARTLETT,
1983; NOYES et al., 1987), e desde então (1970-1980) os procedimentos cirúr-
gicos no LCA têm tido um grande crescimento (BENNETT; CHEBLI, 2003).
O objetivo mais recente da reconstrução do LCA tem sido a restaura-
ção da função do joelho ao nível de um LCA intacto. Pesquisas em laborató-
rio com equipamentos robóticos e automatizados estão sendo realizadas com
a finalidade de avaliar a efetividade das técnicas cirúrgicas, demonstrando que
ainda existem falhas em devolver uma ótima função rotatória ao joelho (YAGI
et al., 2002; YOO et al., 2005).
Na hora da operação, o paciente normalmente recebe anestesia geral,
embora sejam usadas outros tipos de anestesia.
O procedimento de reconstrução do LCA é baseado na substituição do
LCA danificado por um enxerto. O tecido que substituirá o LCA lesado vem
do próprio corpo ou de um doador (cadáver). O tecido coletado do próprio
corpo é chamado de autoenxerto. O tecido coletado de um doador é cha-
mado de aloenxerto. As estruturas anatômicas mais comuns para coletar o
tecido de autoenxerto são: o tendão patelar (Figura 2.26), também conhecido
como enxerto BPTB (bone patellar tendon bone); o tendão semitendinoso
e o tendão grácil (Figura 2.27), que são enxertos também conhecidos como
QSTG (quadrupled semitendinosus and gracilis tendon grafts); e os tendões
dos quadríceps (Figura 2.28). Os lugares de coleta de aloenxertos são: tendão
patelar, tendão de aquiles, semitendinoso e grácil.
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Figura 2.26 – Tendão patelar (BPTB) utilizado como enxerto para





Figura 2.27 – Tendões semitendinoso e grácil utilizados como enxertos
(QSTG) para substituição do LCA. Adaptado de (KIRITSIS, 2001).
Tendão do quadriceps
Figura 2.28 – Tendão do quadríceps utilizado como enxerto para substituição
do LCA. Adaptado de (NETTER, 1996).
A cirurgia do LCA começa com um exame de artroscopia do interior
do joelho (Figura 2.29). Esta técnica cirúrgica se realiza mediante três pe-
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quenas incisões de aproximadamente 6 mm de comprimento para criar "en-
tradas"no joelho. Uma luz de fibra óptica ilumina o interior do joelho e uma
câmera de vídeo fornece as imagens a um monitor para que o cirurgião possa
ver dentro da articulação. Uma solução salina estéril é continuamente bombe-







Figura 2.29 – Artroscopia do joelho. Adaptado de (GOLLOGLY et al., 2011).
Depois que os cirurgiões inspecionam o joelho, os restos de LCA le-
sado são removidos com instrumentos especiais, como apresentado na Figura
2.30. A superfície intercondilar onde está a inserção do LCA (normalmente
a correspondente ao fêmur), é preparada com uma fresa de alta velocidade a
modo que a localização do túnel para a fixação femoral seja pré-visualizado
claramente.
Figura 2.30 – Remoção do LCA lesado. Adaptado de (GOLLOGLY et al.,
2011).
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Na sequência, são realizados os túneis no fêmur e na tíbia com furadei-
ras especiais (Figura 2.31), para que o enxerto possa ser colocado na mesma
posição do LCA original. O enxerto coletado, é então passado pelo túnel,
tensionado e fixado mediante estruturas mecânicas rígidas, como parafusos
especiais, que ajudam a segurar o enxerto ao osso (Figura 2.31). Alguns
cirurgiões trançam o enxerto antes de passá-los pelo túnel, para dar maior
resistência. Uma grande variedade de técnicas de fixação tem sido desenvol-
vidas para ancorar o enxerto ao osso; assim, diferentes técnicas são usadas
dependendo do tipo de enxerto.
Uma vez que o enxerto é fixado, as incisões são fechadas e cobertas
com apósitos esterilizados sobre todo o joelho. Estes apósitos devem perma-
necer alguns dias até as feridas sararem. O retorno às atividades cotidianas
ou esportivas normalmente leva de quatro a seis meses.
Realização dos túneis Fixação do enxerto 
Figura 2.31 – Túneis são realizados no joelho e posteriormente o enxerto é
fixado. Adaptado de (GOLLOGLY et al., 2011).
2.4.2 Fatores que afetam o resultado da reconstrução do LCA
Os fatores que podem alterar o resultado de uma reconstrução do LCA
incluem a seleção do enxerto, a localização do túnel, a tensão inicial do en-
xerto (pré-tensão), o tipo de fixação do enxerto, o movimento do enxerto no
túnel, e a cicatrização do enxerto e do túnel (WOO et al., 2006a; PENA et al.,
2006; AU et al., 2005). O detalhamento de cada um destes fatores é apresen-
tado a seguir (Figura 2.32).
• Seleção do enxerto: ao longo dos anos têm sido utilizada uma varie-
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Similar a um LCA normal
Figura 2.32 – Sequência lógica dos fatores a ser considerados na
reconstrução do LCA em ordem a obter um resultado satifatório. Adaptado
de (WOO et al., 2006a).
dade de autoenxertos e aloenxertos na reconstrução do LCA. Também
têm sido experimentados alguns enxertos sintéticos mas com resulta-
dos deficientes. Para os autoenxertos, o BPTB e QSTG são os mais
comuns, embora alguns cirurgiões usem também o tendão do quadrí-
ceps ou do trato iliotibial (Figura 2.13). Atualmente os autoenxertos
BPTB têm sido proclamados como os padrão ouro (gold standard) na
reconstrução do LCA.
Recentemente, questões relacionadas à tendência de lesões e doenças
no sítio de coleta, como artrofibrose, síndrome de dor patelo-femoral
e fraqueza nos quadríceps, têm causado uma mudança no paradigma.
Assim, têm aumentado significativamente o uso do enxerto de ten-
dão semitendinoso e do tendão grácil (QSTG) (GOLDBLATT et al., 2005;
FORSSBLAD et al., 2006). Um enxerto BPTB (patelar) de 10 mm de lar-
gura possui uma rigidez de 210 ± 65 N/mm e possui uma resistência
máxima equivalente de 1784 ± 580 N (WILSON et al., 1999; WOO et al.,
2006a). Estes valores são comparáveis aos apresentados pelo complexo
fêmur-LCA-tíbia (FATC) de um indivíduo jovem: 242 ± 28 N/mm e
2160 ± 157 N, respectivamente (WILSON et al., 1999; WOO et al., 2006a).
O enxerto BPTB tem também a vantagem de possuir ossos nos extre-
mos, o que melhora a fixação aos túneis da tíbia e do fêmur, fornecendo
maior estabilidade e um breve retorno às atividades esportivas. O auto-
enxerto QSTG possui uma grande rigidez, tendo um valor de 776 +/−
74
204 N/mm; e um alto limite de resistência máxima equivalente de 4090
+/− 295 N (L.H. et al., 1999). A seleção do enxerto incide diretamente
em questões relacionadas com o movimento do enxerto no túnel, tem-
pos de restauração do sistema osso-tendão, e também na correta função
dos músculos isquiotibiais. Estas questões ainda são foco de pesquisa
(WOO et al., 2006a).
• Localização do túnel: A localização do túnel femoral causa um pro-
fundo efeito na cinemática do joelho. Recentemente, muitos cirurgiões
decidiram mudar a posição do túnel femoral para a zona de inserção
da banda anteromedial do LCA (AM bundle) 5 ou seja, para a posição
das 11 horas do relógio, visto desde o plano sagital do joelho direito
fexionado a 90◦ (Figura 2.33). Estudos biomecânicos indicam que esta
localização do túnel femoral pode não fornecer uma estabilidade rota-
tória do joelho, enquanto que uma localização mais próxima à zona de
inserção da banda posterolateral do LCA ou PL bundle (para a posi-
ção das 10 horas do relógio), forneceria melhores resultados (LOH et al.,
2003). Além disso, deve-se tomar em conta o plano sagital do túnel
(BERNARD et al., 1997), pois em uma revisão das cirurgias de reconstru-
ção do LCA tem-se evidenciado que uma grande porcentagem de túneis
foram realizadas de forma errada neste plano (SOMMER et al., 2000), em-
bora alguns autores afirmam que não exista uma única localização do
túnel que produz uma estabilidade rotatória do joelho, próxima à de um
joelho intacto (LOH et al., 2003).
A determinação da posição do túnel tibial não é simples de estabele-
cer. Por isto se mantém a área nativa de inserção do LCA, pois se usa
como uma posição de referência. Para auxiliar no posicionamento e
orientação do túnel é usado um dispositivo chamado de Acuflex direc-
tor (PLAWESKI, 2009), como mostrado nas Figura 2.34. Este disposi-
tivo possui uma ponta guia, um braço horizontal e um pino guia onde
ingressa a furadeira. O pino guia da cânula é aplicado em um ponto
entre 30 a 40 mm abaixo do eixo lateral-medial da articulação, como
mostrado na Figura 2.34 (direita), passando pelo meio da tuberosidade
tibial. A ponta da guia se engancha às fibras posteriores da inserção do
LCA na tíbia. A ponta da guia deve estar localizada entre 20 a 30 mm
em direção anterior, em relação à mais anterior das fibras do LCP. O
pino guia deve estar sagitalmente, orientado a 45◦ em relação ao eixo
longitudinal da tíbia como apresentado na Figura 2.34 (esquerda); e no
plano transversal deve-se cuidar para que: o ângulo entre o túnel ti-
5O LCA possui 2 bandas (Figura 2.38): a anteromedial (AM bundle) e a posterolateral (PL
bundle).
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Figura 2.33 – Posições das 10 e 11 horas do relógio para ser realizado o
túnel femoral no joelho direito.
bial e o braço horizontal da guia seja de 55◦ (PLAWESKI, 2009) como
mostrado na Figura 2.34 (direita).
Se for desejado, a operação de furação do túnel femoral pode ser gui-
ada e orientada mediante o uso do túnel tibial. O pino guia pode ser
projetado alguns centímetros dentro da articulação com a finalidade de
marcar o ponto de entrada do túnel femoral. Mediante uma inspeção
por artroscopia se confere se a ponta do pino guia está situada correta-
mente no fêmur (círculo vermelho na Figura 2.34 (esquerda)). O túnel
tibial é realizado mediante uma fresa especial cujo diâmetro deve coin-
cidir com o diâmetro do enxerto.
• Pré-tensão do enxerto: Pesquisas em laboratório têm encontrado que
uma pré-tensão do enxerto equivalente a 88 N resulta em joelhos com
super restrições de movimento; enquanto uma baixa pré-tensão equiva-
lente a 44 N poderia ser mais conveniente (MAE et al., 2001). Estudos
relacionadas à viscoeslaticidade do tecido revelam que a pré-tensão do
enxerto diminui no máximo 50% dentro de um curto período de tempo
depois da fixação, devido ao comportamento de relaxamento de tensões
internas do tecido (BOYLAN et al., 2003; JOHNSON et al., 1994). Outras
pesquisas (YASUDA et al., 1997) avaliaram pré-tensões nas faixas equi-
valentes a 20, 40, e 80 N, encontrando que a mais alta produz uma
grande estabilidade no joelho. Assim, a literatura é ainda pouco clara
neste assunto, permanecendo a controvérsia no tema da pré-tensão do





Figura 2.34 – Determinação da posição e orientação do túnel tibial usando o
instrumento Acuflex director. Modificado de (PLAWESKI, 2009).
• Tipo de fixação do enxerto: Visando melhorar a funcionalidade do jo-
elho, e assim um rápido retorno às atividades diárias ou esportivas,
têm-se incrementado a resistência da fixação dos implantes, existindo
uma grande variedade de dispositivos disponíveis para este fim. Em
termos biomecânicos, para os enxertos de tendões com osso em um ou
ambos extremos (tendão do quadríceps, tendão de aquiles, e BPTB),
os implantes do tipo parafusos de interferência (Figura 2.35) tem tido
grande sucesso (LAMBERT, 1983; KUROSAKA et al., 1987).
Figura 2.35 – Parafusos de interferência no joelho esquerdo. Adaptado de
(MEDICAL, 2012).
Para enxertos do tipo BPTB, Rowden et al. (1997) encontrou que a
fixação com parafusos de interferência tem uma rigidez inicial de 51 ±
17 N/mm, que é somente 25% da rigidez natural de fixação do LCA.
Tais fixações podem ser feitas na superfície articular (área de inserção
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natural do ligamento), podendo limitar a movimentação do enxerto no
túnel e incrementar a estabilidade do joelho. Na pesquisa realizada por
Rowden et al. (ROWDEN et al., 1997), foram reconstruídos os ligamentos
cruzados anteriores de seis joelhos, mediante o enxerto do tipo BPTB,
com parafusos de interferência fixados no fêmur e na tíbia.
Novos parafusos de interferência com o espiral sem fio blunt threads
têm sido utilizados especialmente para que os tecidos moles não sofram
danos no contato com o parafuso.
Também estão disponíveis os parafusos bioabsorvíveis, que segundo
Walton (WALTON, 1999) possuem magnitudes de rigidez e resistência
máxima de fixação comparáveis às magnitudes de fixação de parafusos
metálicos. O procedimento da pesquisa de Walton (WALTON, 1999) foi
realizado mediante a reconstrução do LCA por enxertos do tipo BPTB
(patelar) de 71 ovelhas, para comparar a rigidez e resistência de fixa-
ção de parafusos de interferência bioabsorvíveis (polyglyconate) e de
titânio. A vantagem destes parafusos bioabsorvíveis é que não preci-
sam ser removidos no caso de revisão ou artroplastia, nem para exames
de ressonância magnética. As desvantagens incluem possíveis rupturas
durante o processo de inserção, resposta inflamatória do paciente, ou
inadequada fixação devido à rápida degradação do implante antes da
incorporação do enxerto no túnel femoral (WOO et al., 2006a).
Outro tipo de fixação é a chamada de fixação com botão (Figura 2.36),
para fixar o enxerto ao córtex (superfície) femoral lateral. Honl et al.
(2002) indicam que a rigidez de este tipo de fixação é de 61 +/− 11
N/mm e suporta uma força limite de 572 +/− 105 N. Para chegar a
esse resultado, Honl et al. (2002) realizaram a reconstrução do LCA
mediante o enxerto do tipo BTPB usando 48 joelhos de cadáveres hu-
manos, onde três métodos de fixação foram comparados (fixação com
botão, parafuso de interferência e sutura pós-fixação). Os três métodos
foram submetidos a testes de resistência máxima e de resistência sub
carrejamento clínico.
A técnica de pino transverso (Figura 2.37) é outro método de fixação,
e cuja rigidez de fixação segundo Brown et al. (2004), é de 240 +/−
47 N/mm e suporta uma força limite de 934 +/− 296 N. Na sua pes-
quisa, Brown et al. (2004) testou o complexo fêmur-LCA-tíbia (FATC)
aplicando forças cíclicas entre 50 e 250 N a 1 Hz por 1000 ciclos, com
a direção da força aplicada paralela ao eixo to túnel femoral.
Além de considerar esta variedade de dispositivos de fixação, é muito
importante ter em conta o ângulo de flexão do joelho na hora da fixação
do enxerto. Têm se demonstrado que uma fixação mediante extensão
78
total do joelho auxilia para aumentar a movimentação do joelho, en-
quanto uma fixação a 30 graus de flexão, incrementa a estabilidade do
joelho (ASAHINA et al., 1996).
Figura 2.36 – Fixação com botão do enxerto: Endobutton and endotape.
Adaptado de (SPORTKLINIK, 2012).
Enxerto Tendão #1
Enxerto Tendão #2
Fixação de pino transverso
Guia do pino
Apertura do túnel tibial
Figura 2.37 – Fixação de pino transverso. Adaptado de (WILLIAMSIII et al.,
2004)
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• Movimento do enxerto no túnel: O movimento do enxerto dentro do
túnel ósseo é um efeito indesejado, pois pode produzir frouxidão e las-
sidão do enxerto. Pesquisas realizadas em cabras (WOO et al., 2006a),
evidenciaram que a técnica de fixação com botão (endobutton) junto
com fita de poliéster (polyester tape ou endotape) trançado no extremo
do enxerto, causam uma movimentação longitudinal maior do enxerto
dentro do túnel que a técnica de fixação por parafusos de interferên-
cia bioabsorvíveis. Além disso, a técnica de fixação com botão tam-
bém teve resultados inferiores aos da técnica de fixação por parafusos
de interferência bioabsorvíveis quando o joelho foi submetido a car-
gas ântero-posteriores (TSUDA et al., 2002). Outros pesquisadores (WOO
et al., 2006a) demonstraram que com a técnica de fixação com botão
acompanhada de fita de poliéster, a elongação do enxerto do tendão
dos isquiotibiais sob uma força cíclica de 50 N, foi de 14 a 50% do
total do movimento axial do enxerto no túnel, sugerindo que esta mo-
vimentação é devida principalmente à fita de poliéster.
• Cicatrização do enxerto e do túnel: uma rápida cicatrização do enxerto
e do túnel ósseo é obviamente desejável. Enxertos que possuem osso
nos extremos permitem uma cicatrização mais rápida, próxima a seis
semanas. Ao contrário, enxertos sem ossos nos extremos precisam de
dez até doze semanas (WOO et al., 2006a). Em pesquisas em animais
têm sido usadas algumas substâncias biológicas para acelerar o pro-
cesso de recuperação, incrementando a resistência no lugar de fixação
do enxerto. Também estas substâncias têm sido aplicadas na estrutura
do tendão (enxerto) e inseridas dentro do túnel ósseo, resultando em
uma cicatrização mais forte e rápida (WOO et al., 2006a; VLADIMIR et al.,
2002). Estas tentativas têm sido continuadas pesquisando fatores que
ajudam ao crescimento, tempo de aplicação e níveis de dosagem, que
permitam uma futura aplicação clínica.
2.4.3 Últimas tendências na reconstrução do LCA
Tradicionalmente a reconstrução do LCA tem se realizado mediante a
técnica do banda única (single bundle), na qual utiliza-se um único enxerto
para substituir o LCA lesado; mas esta técnica pode não restabelecer total-
mente a estabilidade rotatória do joelho. Por esse motivo, pesquisas tem de-
senvolvido reconstruções anatômicas de banda dupla (double bundle) (ADA-
CHI et al., 2004; BUONCRISTIANI et al., 2006), que utilizam dois enxertos para
substituir o LCA lesado, como apresenta a Figura 2.38.
A reconstrução anatômica de banda dupla utiliza dois enxertos sepa-
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Figura 2.38 – De esquerda a direita: a) LCA com a banda anteromedial
(AM) e posterolateral (PL); b) técnica de reconstrução de banda única; c)
técnica de reconstrução de banda dupla. Adaptado de (KORDAY, 2010).
rados, um para substituir a banda anteromedial (AM bundle), e outro a banda
posterolateral (PL bundle) do LCA.
Pesquisas biomecânicas têm demonstrado que a técnica de reconstru-
ção anatômica de banda dupla possui grandes vantagens em termos de atingir
uma cinemática ao nível de um joelho intacto, ao mesmo tempo que melhora
as forças internas do LCA, aproximando-se também às que ocorrem no LCA
intacto, mesmo quando o joelho é submetido a forças de torção (YAGI et al.,
2002). Pesquisas realizadas em joelhos submetido a cargas combinadas rota-
cionais (abdução-adução e rotação interna-externa), indicam que a translação
anterior tibial do joelho com reconstrução anatômica de banda dupla é 24%
menor que o joelho com a técnica do banda única. Além disso, as forças in-
ternas do enxerto com banda dupla são 93% da força interna do LCA intacto,
em contraste a 68% obtido com o enxerto de banda única (WOO et al., 2006a).
Uma reconstrução de banda dupla envolve um número maior de variá-
veis que afetam o resultado da operação. Uma variável de grande importân-
cia, dentre todas, é a distribuição de forças entre as duas bandas, existindo o
perigo de sobrecarregar alguma delas (GABRIEL et al., 2004). A banda poste-
rolateral (PL bundle), é mais curta e de um diâmetro menor, e por isto, corre
o risco de sofrer alguma falha ou ruptura.
Para encontrar o ângulo de flexão do joelho que permita uma segura
fixação de ambos os enxertos, Woo et al. (WOO et al., 2006a) têm realizado
experimentos para descobrir quais ângulos são os mais apropriados. Têm-se
encontrado que quando ambos enxertos são fixados a 30◦ de flexão do joelho,
a força interna no enxerto posterolateral pode ser até 67% maior que o enxerto
posterolateral intacto, em resposta a uma carga combinada (uma rotacional e
outra de sentido anterior-posterior) (WOO et al., 2006a).
Quando o enxerto anteromedial é fixado a 60◦, e o enxerto posterola-
teral fixado no joelho em extensão total, a força encontrada no enxerto an-
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teromedial foi de 46% maior que no enxerto anteromedial intacto quando
submetida a uma carga de sentido anterior-posterior. Uma outra pesquisa
demonstrou que quando o enxerto posterolateral é fixo em 15◦ de flexão, e o
enxerto anteromedial é fixo a 15◦ ou 45◦, as forças internas nos enxertos dimi-
nuíram de modo que nenhum deles ficou sobrecarregado; assim estes ângulos
de flexão são os mais seguros para a fixação dos enxertos usando a técnica de
banda dupla (WOO et al., 2006a).
2.5 CONSIDERAÇÕES FINAIS
Este capítulo apresentou os fundamentos teóricos biológicos, incluindo:
• A anatomia do joelho.
• A biomecânica do joelho.
• As técnicas cirúrgicas de reconstrução do LCA.
Os fundamentos anatômicos e biomecânicos do joelho aqui revisados
são importantes para o capítulo 5 de metodologia proposta da presente tese,
porque fornecem claridade na definição dos requisitos que a modelagem deve
satisfazer, relacionando cada estrutura anatômica do joelho à sua respectiva
função mecânica. A revisão das técnicas cirúrgicas aqui apresentadas também
é indispensável, porque incluiu a descrição do procedimento de reconstrução
do LCA, os fatores que afetam o resultado da reconstrução do LCA e as últi-
mas tendencias nas técnicas de reconstrução do LCA. Estes fatores permitem
definir quais devem ser as aplicações do modelo a ser proposto, definindo que
informações são úteis para apoiar aos planejamento pré-operatório.
No Capítulo seguinte são apresentados os fundamentos teóricos em ro-
bótica, os quais fornecem o embasamento à metodologia proposta para mode-
lagem do joelho. Ali será realizada uma revisão da geometria e da cinemática
dos robôs paralelos que podem simular o movimento do joelho. Contempla-
se também a descrição do método de Davies, e uma breve revisão da técnica
de otimização por Evolução Diferencial para ajuste geométrico do modelo.
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3 FUNDAMENTOS TEÓRICOS EM ROBÓTICA E
MECANISMOS
Para realizar uma modelagem do joelho, cada estrutura anatômica
deve possuir uma representação completa do movimento e das forças que
acontecem durante a flexão da articulação.
Para análise do movimento, a presente modelagem aproveita as simili-
tudes existente entre a articulação do joelho e as plataformas paralelas, cujas
análises geométricas e cinemáticas já tem sido propostas (TSAI, 1999), medi-
ante as equações de vetor de malha fechada ou vector-loop equations. Neste
capítulo, apresenta-se a descrição geométrica do manipulador paralelo conhe-
cido como plataforma de Stewart-Gough, de cuja topologia são derivados os
diversos modelos utilizados nas últimas modelagens de joelho baseadas em
síntese de mecanismos (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HU-
SON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al.,
2011). A descrição geométrica da plataforma de Stewart-Gough é realizada
por duas abordagens: por métodos matriciais (tradicionais) e por álgebra de
quatérnions (inédito).
Na metodologia é proposta a síntese do modelo por otimização, me-
diante algoritmos de Evolução Diferencial ED. Por isso são revisados os fun-
damentos teóricos de este tipo otimização. Autores como Parenti-Castelli et
al. (2004) e Sancisi e Parenti-Castelli (2010, 2011a), Sancisi et al. (2011)
utilizam modelagem por outras técnicas de otimização, como algoritmos ge-
néticos e técnicas de quase-Newton.
Por último, a análise das forças dos elementos anatômicos modela-
dos é formulado pelo método de Davies (DAVIES, 1981), cujo uso é possível
apenas através do conhecimento da teoria dos helicoides.
No âmbito das modelagens do joelho baseados em teoria de meca-
nismos, a utilização de quatérnions, algoritmos de Evolução Diferencial e a
aplicação do método de Davies têm um caráter inédito.
Para o entendimento da formulação do método proposto, todas as fer-
ramentas teóricas mencionados acima serão revistas neste capítulo.
3.1 ANÁLISE DE PLATAFORMAS PARALELAS ADEQUADAS À MO-
DELAGEM DO JOELHO
A análise da geometria de um manipulador paralelo contribui para mo-
delar um joelho, pois possui uma base e uma plataforma móvel que servem
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como analogia da tíbia e do fêmur, respectivamente. O manipulador paralelo
possui também elos que permitem modelar as estruturas anatômicas do joelho
côndilos femorais, platôs tibiais e ligamentos seguindo a hipótese da isome-
tria (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a;
SANCISI et al., 2011; KAPANDJI et al., 2000). Esta consideração é importante
porque implica que a modelagem pode ser simplificada, obtendo resultados
satisfatórios.
Esta seção apresenta a descrição geométrica do manipulador paralelo
conhecido como Plataforma de Stewart-Gough. Esta plataforma e sua geo-
metria foram usadas como base para as últimas modelagens do joelho que uti-
lizam teoria de mecanismos (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998;
HUSON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al.,
2011).
3.1.1 Plataforma de Stewart-Gough: análise geral
A plataforma de Stewart-Gough é um manipulador espacial de 6-DOF,
formado por seis juntas do tipo SPS (Spherical-Prismatic-Spherical). É im-
portante considerar que um joelho ativo possui também 6-DOF, assim este
manipulador pode realizar todos os complexos movimentos de um joelho
real. A Figura 3.1 apresenta uma plataforma de Stewart-Gough, que pos-
sui seis pernas idênticas com atuadores prismáticos, que unem a plataforma
móvel com a base fixa, mediante juntas esféricas, desde os pontos Bi até os
















Figura 3.1 – a) Plataforma de Stewart-Gough (6−DOF), adaptada de Tsai
(1999). b) Plataforma paralela de 1−DOF , adaptada de Sancisi e
Parenti-Castelli (2011b)
Uma plataforma de Stewart-Gough possui 14 elos, conectados por 6
juntas prismáticas e 12 esféricas. Daqui pode-se calcular o número de DOF
do mecanismo, seguindo o critério de Grübler ou Kutzbach, apresentado na
eq. 3.1 (TSAI, 1999):
F = λ(η− j−1)+∑
i
fi = 6(14−18−1)+(6+3 ·12) = 12 (3.1)
onde λ são os graus de liberdade do espaço de trabalho, η é o número de elos
do mecanismo, j é o número de juntas esféricas e fi é o grau de movimento
relativo permitido por cada junta i.
Deve-se ter presente que existem 6 graus de liberdade passivos as-
sociados às rotações axiais que produzem as juntas esféricas de cada perna.
Daqui, a plataforma móvel possui 6 graus de liberdade efetivos e não 12 como
apresentado na eq. (5.1).
3.1.2 Geometria e cinemática da Plataforma de Stewart-Gough
Com a finalidade de facilitar a análise, devem-se considerar dois sis-
temas coordenados: um sistema A(X ,Y,Z) posicionado no centroide da base
fixa e um sistema B(u,v,w) posicionado no centroide da plataforma móvel,
como mostrado na Figura 3.1a. A transformação desde a plataforma móvel
para a base fixa (B representado em A) pode ser descrita pela matriz de rota-
ção ARB e pelo vetor posição p cuja origem está em A e chega até o B (TSAI,
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1999). A matriz de rotação ARB é função de α, β e γ, que são os ângulos que
descrevem a orientação da plataforma móvel em torno aos eixos Z, X e Y,
respectivamente.
Sejam u, v e w três vetores unitários ortogonais definidos ao longo dos
eixos u, v e w do sistema coordenado da plataforma móvel, então a matriz de
rotação pode-se escrever como:
ARB =
 uX vX wXuY vY wY
uZ vZ wZ

onde os elementos de ARB devem satisfazer as condições de ortogonalidade
(TSAI, 1999).
Uma matriz de rotação ARB adequada para descrição das rotações ar-
ticulares humanas, é descrita por Parenti-Castelli e Di-Gregorio (2000) e é
indicada na eq. 3.2:
ARB =
 cαcγ+ sαsβsγ −sαcγ+ cαsβsγ −cβsγsαcβ cαcβ sβ
cαsγ− sαsβcγ −sαsγ− cαsβcγ cβcγ
 (3.2)
onde c= cos e s= sin. Esta matriz (eq. 3.2) está definida pela pós-multiplicação
de matrizes de rotação seguindo a sequência Z-X ′-Y ”, por tanto os eixos X ′
e Y ” são móveis (correntes). Esta sequência é adotada como convenção na
biomecânica pois apresenta una forma conveniente e univoca para definição
do movimento articular. O ângulo α rotaciona ao redor do eixo Z , β rotaci-
ona ao redor do eixo X e γ rotaciona ao redor do eixo Y . Tanto os eixos X ,
Y e Z, quanto os ângulos α, β e γ, são os mesmos adotados no capítulo de
Fundamentos teóricos biológicos e apresentados na Figura 2.22.
Seguindo a Figura 3.1a, considera-se ai = [aix,aiy,aiz]T o vetor posição
dos pontos Ai em relação à origem A da base fixa ; e Bbi = [biu,biv,biw]T o
vetor posição dos pontos Bi em relação à origem B da plataforma móvel.
Assim pode-se escrever a equação do vetor de malha fechada ou vector-loop
equation (TSAI, 1999) para a i-ésima perna do manipulador como segue:
AiBi = p+A RB Bbi−ai (3.3)




A RB ·B bi−ai]T [p+A RB ·B bi−ai] (3.4)
onde di expressa o comprimento da i-ésima perna. Expandindo a eq. 3.5,
tem-se que:
d2i = p
T p+[Bbi]T [Bbi]+aTi ai+2p
T [ARB Bbi]−2pT ai−2[ARB Bbi]T ai
(3.5)
Escrevendo a eq. 3.5 para cada uma das seis pernas do manipulador,
obtêm-se seis equações que descrevem a localização da posição p=(x,y,z) e
orientação v=(α, β, γ) da plataforma móvel em relação a base fixa.
3.1.3 Plataforma 1-DOF 5-5: análise geral
Com a finalidade de obter uma plataforma paralela que permita mo-
delar a movimentação passiva do joelho (1−DOF), são realizadas algumas
considerações em relação à geometria da plataforma de Stewart-Gough, como
a eliminação das juntas prismáticas e a redução do número de pernas, de i=6
para i=5.
A plataforma paralela resultante é denominada por Sancisi e Parenti-
Castelli (2011b) de 1-DOF 5-5 (Figura 3.1b). A plataforma possui:
• 7 elos: 1 base fixa, 1 móvel e 5 pernas de comprimento constante Li ,
(i = 1, ...5).
• 10 juntas esféricas: localizadas na plataforma base em A1, e na plata-
forma móvel em B1, (i = 1, ...5).
Considerando o indicado acima, calcula-se o número de DOF do me-
canismo, seguindo o critério de Grübler (Eq. 5.1):
F = λ(η− j−1)+∑
i
fi = 6(7−10−1)+(3 ·10) = 6 (3.6)
Deve-se observar que existem 5 graus de liberdade passivos associados
às 10 juntas esféricas, portanto verifica-se que a plataforma paralela possui 1-
DOF, assim como a movimentação passiva do joelho humano.
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3.1.4 Geometria e cinemática da plataforma 1-DOF 5-5
Considerando o mecanismo 1-DOF 5-5 (Figura 3.1b), pode ser deter-
minada a posição p=(x,y,z) e orientação v=(α, β, γ) da plataforma móvel em
relação à fixa, desde que:
• uma variável independente seja imposta (e.g. α=ângulo de flexão), e
• os comprimentos das pernas Li e as coordenadas espaciais de das juntas
esféricas Ai e Bi, (i = 1, ...5), sejam conhecidas e fixas.
Isto se deve a que o mecanismo tem um movimento espacial caracte-
rizado por 1−DOF e possui i=5 pernas.
Desde que um sistema possui um movimento de 1−DOF , o número
de variáveis independentes necessárias para determinar esse movimento é
igual a 1.
O número de pernas i=5 do mecanismo, possibilita estabelecer um sis-
tema de i=5 equações vector-loop (uma equação por cada perna), permitindo
encontrar solução para as 5 incógnitas (β, γ, x, y, z) que determinam a posição
p e orientação v da plataforma móvel em relação à fixa.
3.1.5 Álgebra de quatérnions aplicada a mecanismos paralelos
Os quatérnions apresentam-se como ferramentas matemáticas alterna-
tivas para o uso de matrizes, sendo muito eficientes na análise de problemas
que envolvem rotações espaciais (KUIPERS, 1999).
A utilização dos quatérnios nos problemas cinemáticos em robótica, é
relativamente recente (AZMY, 2012; GOUASMI; BRAHIM, 2012; RADAVELLI et
al., 2012; WANG; ZHENG, 2010a; AYDIN; KUCUK, 2006; AKYAR, 2008).
Os quatérnios são elementos integrantes das álgebras de Clifford, neste
contexto, autores (AKYAR, 2008; CHOU, 1992; HORN, 1987; SARIYILDIZ; TE-
MELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN et al., 2008) apontam as álgebras
de Clifford e quatérnios como forte concorrente à álgebra matricial, para a
resolver a cinemática de robôs, possuindo mais eficiência computacional em
relação às ferramentas matriciais.
Na sequência é realizada uma revisão conceitual de quatérnions, focando-
se posteriormente na aplicado em mecanismos paralelos e na representação
por quatérnions da equação de vetor de malha fechada (vector-loop equa-
tion), o qual é uma contribuição original no âmbito da modelagem mecânica
do joelho.
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Considere-se que {1, i, j,k} seja uma base canônica de R4. Os qua-
térnions são elementos da forma q = w+ x i+ y j+ zk, onde (w,x,y,z ∈ R)
e i2 = j2 = k2 = ijk = −1. O espaço dos quatérnions é denominado H. Se
w = 0, o quatérnion q corresponde a um vetor 3−D chamado de quatérnion
puro. Sendo assim, considera-se o quatérnion como a soma de um escalar e
um vetor, denotado por:
q = w+~v = Sc(q)+Ve(q), w ∈R,~v ∈R3.
Seja q1 =w1+x1 i+y1 j+z1 k=w1+~v1 e q2 =w2+x2 i+y2 j+z2 k=w2+~v2
dois quatérnions. Têm-se as seguintes operações:









q1+q2 = (w1+w2)+(~v1+~v2) (3.10)
‖q‖2 = qq∗ = q∗q (3.11)
q1 q2 = (w1w2−~v1 ·~v2)+(w1~v2+w2~v1+~v1×~v2) (3.12)
Para quatérnions puros, tem-se que q1q2 =~v1~v2 = −~v1 ·~v2 +~v1×~v2,
o que estabelece a relação de produto interno e externo dos quatérnions em
R3. Também se estabelece para quatérnions puros a relação ~v1~v2 +~v2~v1 =
−2(~v1 ·~v2) e~v1~v2−~v2~v1 = 2(~v1×~v2).
A rotação de um vetor a (quatérnion puro) é dada por a′ = qaq∗, onde
q = cos(θ/2)+ s(sin(θ/2)) = q(s,θ) é o operador quatérnion que realiza a
rotação ao redor de um eixo representado pelo vetor unitário s e sua magni-
tude angular θ. Este operador quatérnion é denominado quatérnion rotador.
Uma forma mais geral para descrever a rotação por quatérnions está dada por:
a′ = q(a− s0)q∗+ s0, (3.13)
onde s0 é o vetor de posição do eixo de rotação 1. Para mais definições e pro-
1s0 é um ponto.
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priedades de quatérnions, é sugerido Radavelli et al. (2012) e Kuipers (1999).
As equações vetoriais de malha fechada (vector-loop equations) 3.3
aplicadas na plataforma paralela 1-DOF 5-5 (Fig 3.1b) podem ser resolvidas
por por álgebra de quatérnions. Para isso a matriz de rotação ARB é substituída
pelo quatérnion rotador q = qz qx qy, onde qx = q(~i,β), qy = q(~j,γ) e qz =
q(~k,α) são os quatérnions rotadores que rotacionam ao redor dos eixos 3-
D. Também os vetores p, Ai e Bi devem ser transformados para quatérnions
puros, como apresentado na sequência: p = 0+p, ai = 0+Ai, bi = 0+Bi.
Na álgebra de quatérnions, as equações de vetor de malha fechada
(vector-loop equations) são reduzidas a:
‖p+qbiq∗−ai‖= ‖Li‖, (i = 1, . . . ,5). (3.14)
ou em termos dos seu componentes,√
aTi ai +b
T
i bi + p
T p−2aTi bi +2(pi−ai)T (qbi q∗) = ‖Li‖, (3.15)
para i = 1, . . . ,5.
Pela imposição de uma variável cinemática de posição e/ou orientação
(e.g. o ângulo de flexão α), dos comprimentos Li e as coordenadas espaciais
de das juntas esféricas Ai e Bi, (i = 1, ...5), o sistema de 5 equações vetoriais
que descreve o mecanismo 1-DOF 5-5 pode ser resolvido, tanto por álgebra
matricial 3.3 como por álgebra de quatérnions 3.14.
3.1.6 Outro manipulador paralelo que pode modelar o movimento do jo-
elho
Existe também outro manipulador paralelo, cuja descrição geomé-
trica foi aplicada no modelo de joelho utilizado por (SANCISI et al., 2011;
SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a). Este manipulador é chamado de
Mecanismo de Orientação Espacial ou Spatial Orientation Mechanism (1-
DOF), cuja descrição geométrica e cinemática é muito similar à Plataforma
de Stewart-Gough (3-DOF), embora tenha uma junta esférica O no centro,
como origem do sistema coordenado de referência (Figura 3.2), o que faz que
o vetor posição p seja nulo.
Desta forma a equação do vetor de malha fechada ou vector-loop equa-
tion na forma matricial está apresentada na eq. 3.16 (TSAI, 1999). Por sua vez,
a forma de essa equação por álgebra de quatérnions está apresentada na eq.
3.17, onde Li varia para cada posição da plataforma móvel.







Figura 3.2 – Mecanismo de Orientação Espacial ou Spatial Orientation
Mechanism. Adaptado de (TSAI, 1999).
‖Li‖= ‖qbiq∗−ai‖, (i = 1, . . . ,3). (3.17)
Uma análise mais detalhada de este manipulador pode ser encontrado
em (TSAI, 1999).
No âmbito da modelagem espacial do joelho, as equações de vetor
de malha fechada (vector-loop equations) (eq. 3.3) são tradicionalmente re-
solvidas por álgebra matricial (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; WILSON;
O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2011a, 2010; SANCISI et al., 2011). A aplicação de álgebra de quatérnions para
resolução destas equações, no âmbito da modelagem do joelho humano, é um
aporte inédito, apresentando uma diminuição de aproximadamente quatro ve-
zes no tempo de resolução em comparação aos métodos matriciais. Este fato
foi evidenciado em (PONCE-SALDIAS et al., 2014).
3.2 FUNDAMENTOS DA EVOLUÇÃO DIFERENCIAL
O procedimento de otimização a ser utilizado neste trabalho deve ajus-
tar a geometria do mecanismo modelado para que possa reproduzir uma tra-
jetória desejada mediante a minimização do erro entre as trajetórias do me-
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canismo e de um joelho real. Nesse processo, a descrição matemática dos
pontos geométricos do mecanismo não é trivial pois as equações que definem
o espaço de busca são não lineares.
A metodologia proposta para modelagem, exige a aplicação de meto-
dologias de otimização globais, pois mínimos locais, que não representam a
melhor solução, poderiam ser adotadas como soluções válidas.
A metodologia de otimização por Evolução Diferencial (ED) satisfaz
estas exigências, sendo utilizada em diversos trabalhos para resolver proble-
mas relacionados com robôs paralelos (MEJIA et al., 2013; WEIHMANN, 2011;
WEIHMANN et al., 2011a, 2011b).
Existem técnicas de otimização exatas e heurísticas, utilizadas para
resolver o problema de otimização global.
As técnicas exatas apresentam uma metodologia rigorosa que garante
que o mínimo (ou máximo) global seja alcançado, mas muitas vezes precisam
de um elevado custo de processamento computacional 2.
As técnicas heurísticas não garantem a convergência para o mínimo
(ou máximo) global, mas conseguem lidar com problemas complexos que não
podem ser abordados através das técnicas exatas (WEIHMANN, 2011). Exem-
plos de técnicas heurísticas, são os algoritmos genéticos (GOLDBERG, 1989),
estratégias evolutivas (OSMAN; KELLY, 1996) e busca tabu (GLOVER; LAGUNA,
1998).
A Evolução Diferencial (ED) foi escolhido como o algoritmo de oti-
mização a ser utilizado no presente trabalho, por apresentar as seguintes ca-
racterísticas:
• Comparada com a maioria das outras técnicas heurísticas, a ED é sim-
ples, direta e fácil de implementar. O código pode ser facilmente adap-
tado a problemas específicos.
• O desempenho geral da ED em termos de precisão, velocidade de con-
vergência e robustez a torna atrativa para aplicação em problemas de
engenharia, tendo resultados expressivos em competições de otimi-
zação organizadas durante as últimas Conferencias Internacionais em
Computação Evolutiva (CEC).
• Possui unicamente três parâmetros de controle e a influência de estes
parâmetros no desempenho do algoritmo é bem conhecida.
• Permite facilmente a implementação de diferentes possibilidades de re-
combinação para produção de novas gerações e vetores testes.
2Em geral menor que algoritmos genéticos.
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A Evolução Diferencial é uma metodologia de otimização que busca
sempre a minimização da função objetivo f (x). Para maximizar uma função
simplesmente se busca minimizar − f (x). A Evolução Diferencial funciona
fundamentalmente gerando aleatoriamente soluções candidatas para o pro-
blema. Cada uma das soluções candidatas é um indivíduo da população na
geração atual. São geradas assim novas soluções, utilizando processos de mu-
tação e recombinação da geração corrente. As soluções com melhor fitness
permanecem na geração seguinte e o processo continua até que um critério
de parada estabelecido seja alcançado. A solução de melhor fitness é a que
apresenta função objetivo com menor valor.
Algoritmos evolutivos são classificados como métodos estocásticos de
busca e otimização, baseados nos princípios da evolução biológica natural.
Dentro dos algoritmos evolutivos está a Evolução Diferencial (STORN; PRICE,
1997) que permite operar com funções objetivo não-lineares, não convexas
e não diferenciáveis com variáveis contínuas. A Evolução Diferencial não
está baseada em uma inspiração biológica natural, embora esteja classificado
dentro dos algoritmos evolutivos.
Considere um problema de otimização com κ variáveis de decisão,
definido através de uma função objetivo e através de funções de restrição. Na
Evolução Diferencial, os parâmetros de controle são o tamanho da população
Np, o fator de escala Fs e o fator de recombinação CR (STORN; PRICE, 1997).
O processo de otimização inicia com a geração aleatória de Np indiví-
duos que formam a população inicial. Cada indivíduo da população é identi-
ficado por xt,h, onde h é o índice do indivíduo na população, e t é o índice da









As variáveis de decisão de cada indivíduo são representadas por xt,h,κ,
onde o terceiro índice corresponde ao utilizado para diferenciar cada uma das







com h = 1, ...,N p.
A partir da população inicial é gerado para cada indivíduo xt,h, um
vetor mutante ut+1,h. A equação que define este vetor mutante é (STORN;
PRICE, 1997; WEIHMANN et al., 2011b):
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ut+1,h = xt,r1 +Fs [xt,r2 − xt,r3 ] (3.20)
Os índices r1, r2 e r3 representam indivíduos da geração t escolhidos
aleatoriamente, mas diferentes entre si e diferentes do indivíduo representado
pelo índice h. Ao parâmetro Fs, ou fator de escala, deve ser atribuído algum
valor entre [0,1]. A eq. 3.20 justifica o nome de "Evolução Diferencial",
devido a que o vetor mutante utiliza vetores diferenciais a partir de vetores
da própria população. O vetor xt,r1 é definido como vetor de base e o vetor
mutante é gerado a partir deste vetor de base, somado à diferença entre dois
vetores da população (WEIHMANN, 2011). A Figura 3.3 apresenta o meca-
nismo de geração de vetores mutantes no caso em que λ seja igual a dois. As
variáveis de decisão são x1 (eixo das abscissas) e x2 (eixo das ordenadas).
t,h t+1,h
Np                                      t    indivíduos da geração
   Vetor mutante
   Mínimo da função
   x    u
   x t,r1
   (vetor base)
   Fs(xt,r2   x    )t,r3
   (x t,r2   x    )t,r3
   x    t,r3
   x    t,r2
   x    2
   x    3
Figura 3.3 – Mecanismo de busca da Evolução Diferencial. Adaptado de
Storn e Price (1997) e Weihmann (2011).
Uma vez determinados os vetores mutantes, o próximo passo do al-
goritmo é a recombinação entre os indivíduos xt,h e os indivíduos mutantes





ut+1,h,g se randb(g)≤CR ou g = rnbr(h)
xt,h,g caso contrário
(3.21)
onde g = 1,2, ...,κ.
O parâmetro CR é uma valor constante no intervalo [0,1] definido pelo
usuário. O termo randb(g) define um número aleatório com distribuição uni-
forme no intervalo [0,1] gerado para cada g. O termo rnbr(h) é um índice que
assume um valor inteiro no intervalo [1,κ]. A recombinação para κ= 7 pode
ser ilustrada na Figura 3.4.
xt,h t+1,h t+1,h
Indivíduo da geração t,
contendo as k variáveis
de decisão xt,h,



























Figura 3.4 – Mecanismo de geração do vetor teste na Evolução Diferencial.
Adaptado de Storn e Price (1997) e Weihmann (2011).
No exemplo da Figura 3.4, o vetor teste νt+1,h possui três variáveis
do vetor mutante ut+1,h e quatro variáveis do vetor original xt,h. A condição
rnbr=g garante que pelo menos uma variável do vetor mutante esteja presente
no vetor teste. O valor de CR tem influência no número de variáveis do vetor
mutante a serem herdadas pelo vetor teste. No limite, quando CR=1, o vetor
teste é igual ao vetor mutante.
O fitness de um indivíduo é o valor da função objetivo calculado a
partir das suas variáveis de decisão.
No passo seguinte do algoritmo, é calculado o fitness dos vetores ori-
ginais e dos vetores teste. O valor do fitness do vetor original é comparado
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com o valor do seu vetor teste correspondente e aquele que tiver melhor fit-
ness sobrevive, formando a próxima geração. O processo de geração de novas
populações continua até que um critério de parada previamente estabelecido,
seja satisfeito.
3.2.1 Parâmetros de controle e a sua influência
Os parâmetros de controle são o tamanho da população Np,
o fator de escala Fs. Estes parâmetros possuem valores recomendados em
função da função objetivo a minimizar. Storn e Price (1997) e Weihmann
(2011) recomendam valores de 5κ ate 10κ para o tamanho de população Np,
onde κ é o número de variáveis de decisão.
Em relação à escolha do tamanho da população Np, quanto maior a
população, maior a probabilidade do algoritmo de encontrar o mí-
nimo global, mas deve ser considerado que uma população muito grande
implica em um alto tempo necessário para convergência.
Em relação ao fator de escala Fs, Weihmann (2011) indica que a ve-
locidade de convergência é influenciada diretamente por este fator.
Especificamente, valores pequenos na faixa entre 0,3 e 0,4, favore-
cem a uma rápida convergência, porém, o algoritmo pode ficar
preso em mínimos locais. Por sua vez, valores maiores de Fs favorecem
a que o algoritmo escape dos mínimos locais, mas podem prejudicar a
convergência pois a distância desde vetor base pode ser maior que a
distância necessária para chegar ao valor mínimo da função objetivo.
Valores típicos usados na ED estão entre 0,4 < Fs < 0,95, sendo
0,9 uma boa escolha inicial. Também existe outra alternativa, fazendo
com que Fs assuma valores distintos para cada geração, seguindo uma
distribuição normal com média 0,5 e desvio padrão 0,3. Outra pos-
sibilidade, proposta por Weihmann (2011), é utilizar em cada gera-
ção valores de Fs randômicos (distribuição uniforme) entre 0,4 e
0,9. O valor de Fs é sempre positivo e estudos empíricos (STORN;
PRICE, 1997) mostram que valores abaixo de 0,4 e acima de 1,0 são
efetivos apenas em situações ocasionais, não sendo empregados.
O fator de recombinação CR pode assumir valores no intervalo
[0 , 1]. Para valores próximos de zero, o número de variáveis que pa-
ssam do vetor mutante para o vetor teste é pequeno. Com CR próximo
de um, o vetor teste é composto praticamente pelas variáveis do ve-
tor mutante (ver eq. 3.21 e Figura 3.4).
Ainda que uma boa escolha para CR é 0,1, é também interes-
sante utilizar como tentativa inicial um valor próximo de 0,9 devido a
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que valores altos de CR aceleram a convergência (STORN; PRICE, 1997). Por
último, Storn e Price (1997) recomenda valores de CR entre 0,9 e 1 para
os casos que as funções apresentem vários mínimos locais e dependência
entre as variáveis.
3.3 MÉTODO DE DAVIES
O método de Davies (DAVIES, 1995, 2006) adapta a lei de Kirchhoff
para resolver a estática dos mecanismos. A lei das correntes de Kirchhoff
diz que a soma algébrica das correntes que entram e saem de um nó é zero.
De forma análoga para estática dos mecanismos, Davies estabelece que que a
soma algébrica dos heliforças (forças e torques) que pertencem a um mesmo
corte, realizado em um subconjunto de acoplamentos, é zero, sendo esta cha-
mada a Lei dos Cortes Para finalizar a seção, são estabelecidos os sistemas de
equações obtidos pelo Método de Davies.
Os parâmetros físicos como posição, orientação, força e torque, estão
contemplados na representação por helicoides, que vem a ser explicada na
sequência.
3.3.1 Teoria geral de helicoides
A teoria de helicoides foi formulada por Mozzi em 1763 (MOZZI, 1763)
e sistematizada por Ball no ano 1900 (BALL, 1900). Esta teoria permite repre-
sentar a cinemática e a estática de corpos rígidos no espaço.
Para poder entender o conceito de helicoide, emprega-se a analogia
com um elemento geométrico. Assim como um ponto é um elemento geomé-
trico que pode representar uma partícula de massa, e uma reta que é também
um elemento geométrico pode ser usada para representar um momento; um
helicoide é um elemento geométrico que é definido por uma reta direcionada
(eixo) e um passo h associado, que pode servir para representar grandezas
mecânicas (CAMPOS, 2004; CAZANGI, 2008). É dito helicoide normalizado $ˆ
quando a reta direcionada é representada por um vetor normalizado.
Tendo presente este fato, no século XIX Julius Plücker considerou dar
coordenadas próprias a estas retas chamadas coordenadas de Plücker, que
servem para descrever o helicoide. O helicoide pode ser expressado conveni-



















onde ~S é o vetor direção ao longo do eixo helicoidal, ~S0 é o vetor posição de
qualquer ponto do eixo helicoidal em relação à origem do sistema. L, M, N,
P∗, Q∗ e R∗ são as coordenadas homogênas de Plücker (CAMPOS, 2004).
3.3.2 Helicoides na estática
O estado de ações de um corpo rígido relativo a um sistema inercial,
pode ser descrito por um helicoide chamado de heliforça ou helicoide de ação
$A, constituído por duas componentes principais: um binário ~T paralelo ao
eixo ao eixo helicoidal, e um vetor força resultante ~R, cuja linha de ação
define o eixo helicoidal (BALL, 1900; CAZANGI, 2008).
O binário ~T tem unidades de [força]x[comprimento] equivalente ao
produto da força resultante ~R com o passo h, como mostra a eq. 3.23.
~T = h~R (3.23)
Em forma similar à cinemática, as coordenadas homogêneas de Plü-
ker (eq. 3.22) podem ser reescritas como seis coordenadas de ação, como
mostrado na eq. 3.24. Neste caso é adotada a formação radial, onde as coor-
denadas L, M e N se posicionam na parte inferior da matriz, (na cinemática


























A Figura 3.5 apresenta as componentes ~TP e ~R da eq. 3.24. As três
primeiros componentes deste vetor, correspondem ao binário ~TP, e representa
um vetor livre que age sobre o corpo rígido em um ponto P instantaneamente
coincidente com a origem O. A força resultante ~R é um vetor linha (CAZANGI,
2008) que atua sobre o eixo helicoidal, e corresponde às três últimas compo-
nentes do vetor da eq. 3.24.
Figura 3.5 – Heliforça de um corpo rígido (CAMPOS, 2004).
Normalizando o heliforça $A, é possível separá-lo em um elemento
geométrico $ˆA, sem nenhuma grandeza mecânica associada, e em uma mag-




















O helicoide pode assumir duas condições de acordo com o valor do
passo. Quando o passo é nulo h=0, o Heliforça representa o estado de ações









Quando o helicoide tem o passo h =∞, significa que a força resultante
~R é nula e o Heliforça representa o estado de ações puramente binário como








Considere um acoplamento a entre os corpos i e j, com uma força
representado por um heliforça $Aa . Neste caso, as ações relativas transmitidas
podem ser representadas pela soma dos heliforças $Ai e $
A









Assim, em um acoplamento, cada restrição unitária é representado por
um heliforça ou heliforça unitário (CAZANGI, 2008). Também, todos os heli-
forças de um mecanismo podem ser dispostos na chamada matriz das Ações,
que permite dar uma representação matricial da estática do sistema mecânico
em estudo.
A matriz das Ações é denotada por [AD]λ×C, mostrada na eq. 3.29;
onde C é o grau de restrição bruto da rede de acoplamentos, equivalente à
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A Lei das Correntes de Davies, estabelece que a soma algébrica dos
heliforças que pertencem a um mesmo corte (realizado em um subconjunto
de acoplamentos) é zero. Isto implica que para qualquer rede de corpos aco-
plados em equilíbrio, onde quer que exista um subconjunto de acoplamentos
separados por um corte, a soma de cada coordenada de ação destes acopla-
mentos é zero. Assim um corte no espaço λ=6 pode ser representado pela
notação matricial de helicoides como mostrado na eq. 3.32:











Cazangi (2008) apresenta de forma clara, como chegar à matriz de
Ações Unitários em Rede ˆ[AN ]λ.k×C a partir da matriz das Ações Unitárias
ˆ[AD]λ×C, tendo em conta os grafos que determinam a relação topológica do
mecanismo. Assim, para uma rede de acoplamentos com número de cortes k













Por sua vez, se o sistema de λ.k equações mostrada em 3.33 possui a












Onde as a equações independentes impõem a restrições sobre as C in-
cógnitas de magnitudes de ação, permitindo obter o grau de restrição líquido
(CN) ou redundância da cadeia, através da equação:
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CN =C−a (3.35)
A solução do sistema 3.34 depende da seleção apropriada das CN va-





que geralmente estão rela-
cionadas aos atuadores, através de forças externas que foram internalizadas.
Este sistema de equações pode ser particionado entre CN variáveis primárias














Onde as variáveis secundárias levam o sub-índice S e as variáveis pri-
márias levam o sub-índice P. O último passo é isolar o vetor das incógnitas










Atribuindo valores às variáveis primárias é possível obter a solução
estática, correspondente ao sistema 3.37.
3.4 CONSIDERAÇÕES FINAIS
Este capítulo apresentou uma revisão dos fundamentos em robótica
e em mecanismos que darão o embasamento teórico para a modelagem do
joelho a ser proposta na presente tese. A revisão incluiu: a análise das plata-
formas paralelas adequadas à modelagem do joelho, os fundamentos de oti-
mização por Evolução Diferencial e o método de Davies. Cada um dos itens
que compõem esta revisão são fundamentais para a realização e compreensão
dos capítulos de estado da arte e do método proposto, onde particularmente:
• A análise das plataformas paralelas adequadas à modelagem do joelho:
apresentou uma revisão da geometria e da cinemática dos robôs para-
lelos que podem simular o movimento do joelho, mediante duas abor-
dagens, por métodos matriciais (tradicionais) e por álgebra de quatér-
nions. Em particular, a álgebra de quatérnions foi estudada para propor
uma metodologia alternativa à álgebra matricial.
• Os fundamentos de Evolução Diferencial: apresentou uma metodologia
de otimização para ajuste geométrico do modelo, com grande robustez
e apresentando flexibilidade no ajuste de parâmetros de controle. Deve
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ser destacado que métodos tradicionais de otimização geométrica de
modelos de joelho apresentam duas técnicas de otimização deferentes,
uma para obter uma solução aproximada e a outra, para refinamento.
• O método de Davies: apresentou uma metodologia unificada e orga-
nizada para análise da estática do modelo, sendo que a aplicação no
âmbito da modelagem de articulações humanas tem um carácter iné-
dito.
No seguinte capítulo será apresentado o estado da arte da modelagem
do joelho por teoria de mecanismos. Ali serão abordados desde os mode-
los bidimensionais mais simples, até os mais elaborados modelos espaciais
baseados em plataformas paralelas.
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4 ESTADO DA ARTE DA MODELAGEM DO JOELHO POR
TEORIA DE MECANISMOS
Nos últimos anos grandes esforços tem sido focados na modelagem de
articulações humanas com a finalidade de apoiar o planejamento pré-operatório.
O grande número de operações de reconstrução de ligamentos e substituições
prostéticas no joelho, fazem que esta articulação seja uma das mais estudadas.
Estudos tem sido focados na definição dos modelos do joelho: começando
desde as primeiras modelagens bidimensionais (HUSON et al., 1989; STRASSER,
1908; FUSS, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978; O’CONNOR et al., 1989; ZA-
VATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974) chegando até as mais
modernas modelagens tridimensionais (JIN et al., 2003; OLANLOKUN; WILLS,
2002; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010, 2011a, 2011b; SANCISI et al., 2011); fazendo com que a precisão da
descrição mecânica desta articulação esteja em constante crescimento.
Uma importante parte dos pesquisadores estão focados ainda no es-
tudo do movimento passivo do joelho, ou seja, a cinemática de posição sem
cargas no joelho. O completo estudo deste aspecto é fundamental para co-
nhecer todos os parâmetros associados à estabilidade do joelho (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010), e serve também como ponto de partida para as
subsequentes modelagens e simulações que envolvem cargas externas e mus-
culares sobre a articulação (PARENTI-CASTELLI, 2010).
Em relação ao estudo do movimento passivo do joelho, vários autores
(WILSON; O’CONNOR, 1997; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-
CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978) demonstra-
ram que o joelho segue uma trajetória de um grau de liberdade definido no
espaço tridimensional isto significa desde um ponto de vista mecânico, que a
trajetória pode ser reproduzida de modo apropriado por um mecanismo de 1-
DOF. Os mecanismos que já foram propostos na literatura com este conceito
(DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a, 2011b; SANCISI et al., 2011) baseiam-
se na geometria de manipuladores paralelos como a plataforma de Stewart-
Gough, onde os ligamentos e os côndilos são substituídos por elos mecâni-
cos rígidos. Também já foi realizada a substituição dos côndilos por esfe-
ras, o qual ofereceu bons resultados (DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006;
PARENTI-CASTELLI et al., 2004), mas as esferas podem também ser trocadas por
elos unidos com juntas esféricas nos extremos(que são elementos mais sim-
ples). Por sua vez, a substituição de esferas por superfícies mais complexas
(PARENTI-CASTELLI et al., 2004; OLANLOKUN; WILLS, 2002) não demonstrou
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benefícios, pelo contrário, o uso de b-splines acrescenta tempo de processa-
mento e dificulta o processo de otimização.
O presente capítulo de estado da arte, apresenta uma revisão desde os
primeiros modelos mecânicos de joelho em 2-D, relatando as contribuições à
modelagem do joelho e ao projeto de próteses; até chegar às mais avançadas
e representativas modelagens mecânicas em 3-D.
4.1 PRIMEIROS MODELOS MECÂNICOS DO JOELHO EM 2-D
Até anos recentes têm sido relatadas muitas contribuições a partir dos
modelos de joelho baseados em mecanismos bidimensionais (HUSON et al.,
1989; STRASSER, 1908; FUSS, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978; O’CONNOR
et al., 1989; ZAVATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974). A Figura
4.1 apresenta um joelho humano esquerdo com o côndilo lateral do fêmur
removido, expondo os ligamentos cruzados. Sobre os ligamentos cruzados
superpõe-se o diagrama equivalente a um mecanismo de quatro barras ABCD;
sendo que AB representa o ligamento cruzado anterior e CD representa o li-
gamento cruzado posterior. AD é o elo correspondente à tíbia; e está unido
com AB e CD nos pontos de inserção tibial dos ligamentos cruzados. BC é o
elo correspondente ao fêmur, que por sua vez está unido com AB e CD nos
pontos de inserção femoral dos ligamentos cruzados. O ângulo entre o elo da
tíbia AD e o elo do fêmur BC muda conforme o ângulo de flexão. O ponto
de intersecção I dos ligamentos cruzados corresponde ao centro instantâneo
de rotação do movimento relativo tíbio-femoral, para todo o movimento de
flexão. Este Ponto I é justamente o eixo de flexão do joelho, perpendicular ao





Figura 4.1 – Mecanismo de quatro barras superposto no plano sagital do
joelho esquerdo. Modificado de (O’CONNOR et al., 1989).
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A modelagem do joelho como mecanismo de quatro barras baseia-se
no princípio que ligamentos e ossos são estruturas isométricas (KAPANDJI et
al., 2000); sendo um modelo efetivo em várias aplicações (PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; KAPANDJI et al., 2000), pois descreve satisfatoriamente a rela-
ção entre a forma da superfície articular e a disposição geométrica dos li-
gamentos. Particularmente, tem provado ser de grande valor para o plane-
jamento pré-operatório na reconstrução de superfícies articulares (GOODFEL-
LOW; O’CONNOR, 1978). Pesquisadores como Goodfellow e O’Connor (GO-
ODFELLOW; O’CONNOR, 1978) têm também deduzido princípios que servem
como guia para o projeto de próteses, especificamente relacionados com o
limite e controle do movimento do joelho, e fatores que determinam a trans-
missão de cargas entre o fêmur e a tíbia.
O’Connor et al. (CONNOR et al., 1990) acrescentaram alguns tendões e
músculos do joelho ao já existente modelo cinemático de quatro barras, de-
terminando a direção de forças e momentos em uma faixa angular de flexão.
Incluíram-se posteriormente modelos bi-articulares, incorporando a articu-
lação patelo-femoral (GILL; O’CONNOR, 1996). Estes pesquisadores usaram
restrições geométricas e diagramas de equilíbrio de forças para calcular a po-
sição e orientação da patela, tendão patelar e tendão do quadríceps, durante
ângulos específicos de flexão.
Mediante o modelo bidimensional de quatro barras têm se estudado
também o efeito das forças sobre a superfície articular e a estabilidade do
joelho, como também a interação entre músculos e ligamentos (IMRAN et al.,
2000). Neste âmbito Ponce-Saldias et al. (2013) e Ponce-Saldias et al. (2013)
apresentam uma modelagem das forças in situ do LCA quando é aplicada
uma carga anterior tibial de 110N ao longo da flexão do joelho. A Figura
4.2 apresenta os resultados simulados considerando comportamento elástico
(quadrados pretos) e considerando os ligamentos como elos isométricos (cír-
culos vermelhos). Os resultados experimentais estão apresentados como tri-
ângulos azuis. Também, Ponce-Saldias et al. (2013) apresentam a análise da
cinemática diferencial interna do joelho pelo método de Davies.
Autores que modelam o joelho em três dimensões (PARENTI-CASTELLI;
DI-GREGORIO, 2000), advertem que modelos bidimensionais não são repre-
sentativos dos complexos efeitos que acontecem na articulação no espaço tri-
dimensional, embora concordem que a modelagem por mecanismo de quatro
barras sirva para fornecer um ponto de partida para o estudo do joelho em
movimento com forças musculares e cargas externas (PARENTI-CASTELLI; DI-
GREGORIO, 2000; HUSON et al., 1989).
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Figura 4.2 – Valores experimentais e valores simulados para a força in situ
no LCA (PONCE-SALDIAS et al., 2013).
4.2 EVOLUÇÃO NOS MODELOS MECÂNICOS 3-D DO JOELHO
Embora os modelos de mecanismos bidimensionais do joelho prova-
ram ser valiosos em termos dos dados fornecidos, não podem reproduzir todos
os efeitos que acontecem no espaço tridimensional; pois a geometria e movi-
mentos estão restritos unicamente ao plano sagital. Nesses modelos simplifi-
cados não é considerada a rotação interno-externa da tíbia que varia durante
o movimento de flexão.
Desta maneira é requerido um modelo cinemático capaz de predizer
o movimento tridimensional do joelho em ausência de cargas, que leve em
conta os três movimentos de rotação espacial: flexão, rotação interno-externa
e abdução-adução; como também as três translações no espaço: anterior-
posterior, lateral-medial e superior-inferior, como apresentado nas Figuras
2.3 e 4.3.
109
Figura 4.3 – Seis movimentos do joelho (JUNIOR et al., 2009).
A literatura já apresenta alguns modelos espaciais do joelho, onde me-
canismos com vários DOF tem sido propostos (HEFZY; GROOD, 1988; OLAN-
LOKUN; WILLS, 2002). Outros autores como (WILSON; O’CONNOR, 1997; WIL-
SON et al., 1998; FEIKES et al., 2003) têm proposto os primeiros modelos tridi-
mensionais de somente 1-DOF para movimentação passiva, com a finalidade
de simplificar a modelagem e processamento computacional, mas mantendo
resultados similares às modelagens mais complexas. Estas modelagens estão
baseadas na geometria dos mecanismos paralelos apresentados na seção 3.1.
A seguir são apresentadas as primeiras modelagens tridimensionais
de um DOF para movimentação passiva. A ordem em que são apresentados
segue uma sequência evolutiva no tempo. Desta forma são descritos orde-
nadamente os modelos baseados em mecanismos paralelos com: superfícies
esféricas e planas, juntas esféricos e prismáticas, superfícies esféricas, super-
fícies de formas complexas, elos unidos com juntas esféricas nos extremos, e
punho esférico.
4.2.1 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superfícies esféri-
cas e planas
O primeiro modelo tridimensional baseado em mecanismos paralelos,
foi inspirado em um mecanismo de quatro barras bidimensional. Esta mode-
lagem tridimensional começou a ser desenvolvida pelo Centro de Engenharia
Ortopédica de Oxford (WILSON, 1995; FEIKES, 1999). A análise da cinemá-
tica direta resolve a posição e orientação do fêmur em relação à tíbia para
vários valores de flexão. Isto permitia estudar a mobilidade e estabilidade da
articulação, considerando um único DOF. Os estudos incluíram experimentos
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com espécimes cadavéricos e evidenciaram a teoria de que o joelho possui
um único DOF ou uma trajetória unívoca em flexão e extensão passiva.
Em um aprimoramento deste primeiro modelo cinemático (WILSON,
1995) e (WILSON; O’CONNOR, 1997) desenvolveram um mecanismo espacial
chamado de ESM-1, onde as superfícies articulares do fêmur estavam sendo
representadas por esferas, e as superfícies tibiais, por superfícies planas. O
contato entre esferas e superfícies planas era mantido durante toda a faixa de
flexão. Os côndilos femorais e tibiais eram considerados rígidos e sem exis-
tência de atrito entre eles. A modelagem inclui elos rígidos binários que re-
presentam os ligamentos LCA, LCP e LCM. Com estas cinco restrições (três
ligamentos e dois contatos ósseos) produzem um único grau de liberdade do
mecanismo. O mecanismo resultante ESM-1 (equivalent spatial mechanism)
é apresentado na parte direita da Figura 4.4, onde os elos binários estão co-
nectados ao fêmur e a tíbia, por juntas esféricas (S) e por juntas universais
(U) respectivamente. O contacto entre côndilos femorais (σ1) e (σ2) e tibiais
(pi1) e (pi2), foram modelados como pontos. Os centros dos côndilos femo-
rais esféricos correspondem a (C1) e C2. Na parte Esquerda da Figura 4.4
está o correspondente esboço do joelho direito humano com a sobreposição
do mecanismo em forma de esferas, superfícies planas e elos. Ali o LCL está










Figura 4.4 – Primeira modelagem de joelho baseado em mecanismos
paralelos (WILSON, 1995; WILSON; O’CONNOR, 1997; FEIKES, 1999).
Esquerda: Esboço do joelho humano direito com a sobreposição do
mecanismo. Direita: mecanismo paralelo equivalente ESM-1.
O ESM-1 foi posteriormente reformulado e proposto um novo modelo
matemático mais eficiente e simples. O novo modelo será apresentado na
sequência.
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4.2.2 Modelos baseados em mecanismos paralelos com juntas esféricas e
prismáticas
Wilson et al. (WILSON et al., 1998) desenvolveram uma modelagem me-
lhorada do ESM-1. O novo modelo cinemático foi obtido por substituição de
cada esfera do ESM-1 por uma junta esférica S unida ao fêmur, e com o cen-
tro coincidente em C1 e C2. Por sua vez, cada superfície plana foi substituída
por duas juntas prismáticas P unidas serialmente à tíbia, como apresentado na
Figura 4.5. O modelo cinemático resolve também a posição e orientação do
fêmur em relação à tíbia, e possui uma matemática mais eficiente, permitindo
maior facilidade na extrapolação desde parâmetros anatômicos de espécimes
de joelho reais para parâmetros geométricos.
Fêmur
Tíbia
Figura 4.5 – Modelagem cinemática M1 (WILSON et al., 1998): os contatos
entre esferas e superfícies planas do ESM-1 foram substituídas por juntas
esféricas e pares prismáticos.
O principal inconveniente deste modelo era o elevado número de equa-
ções (24 equações não lineares para 24 incógnitas para cada ângulo de flexão).
Esta condição estava possibilitando a aparição de singularidades. Outra limi-
tação do modelo era a impossibilidade de substituir os dois côndilos tibiais
por superfícies mais anatômicas. Estas limitações foram superadas em uma
nova modelagem chamada de M2 desenvolvido por Feikes (FEIKES, 1998) e
Feikes et al. (FEIKES et al., 2003), onde também foi reduzido o número de
equações que descreviam o sistema. A seguir serão vistos os modelos poste-
riores ao M1.
112
4.2.3 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superfícies esféri-
cas
Uma evolução das modelagens ESM-1, M1 e M2, foi desenvolvido
por Parenti-Castelli e Di-Gregorio (2000). Esta nova modelagem é chamado
de ESM-2, e se caracteriza por possuir uma melhor representação dos côn-
dilos mediante modelagem por esferas, como mostra a Figura 4.6; onde σi,
(i = 1,2), representa os côndilos femorais e δi (i = 1,2), representa os côn-
dilos tibiais. O modelo matemático do mecanismo paralelo tem um sistema
de cinco equações não lineares e cinco incógnitas para cada ângulo de flexão.
O sistemas de equações baseia-se na equação do vetor de malha fechada ou
vector-loop equation (TSAI, 1999) vista no capítulo 3, e que por sua vez funci-
ona assumindo que a distância entre os centros das esferas Ci e Di, (i = 1,2),
mantêm-se constantes, igual às distâncias entre os elos Ai e Bi , (i = 1,2,3),
para cada ângulo de flexão. Estes mecanismos produzem uma aproximação à





Figura 4.6 – Mecanismo paralelo ESM-2 (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO,
2000): os contatos condilares foram assumidos como o contato entre esferas.
4.2.4 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superfícies de for-
mas complexas
Os resultados obtidos no modelo ESM-2 encorajaram os pesquisado-
res a seguir estudos nessa direção (modelar côndilos como esferas ou esfe-
róides). Assim modificações realizadas por Feikes (FEIKES, 1999) e Di Geor-
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gio e Parenti-Castelli (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO;
PARENTI-CASTELLI, 2003) levaram conceber um novo modelo chamado de
ESM-3, no qual a representação dos côndilos foi feita por superfícies mais
complexas, permitindo a customização delas. Este mecanismo de superfícies
complexas é apresentado na Figura 4.7, onde o contato entre os côndilos fe-




Figura 4.7 – Mecanismo paralelo ESM-3 (FEIKES, 1999; PARENTI-CASTELLI;
DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2003): os côndilos
foram representados como superfícies complexas.
Utlizando o modelo de superfícies complexas ESM3, realizaram-se
análises experimentais adotando superfícies de formas paramétricas: duas
esferas para os côndilos tibiais e dois elipsoides para os côndilos femorais,
como apresentado na Figura 4.8.
Devido à variação do raio de curvatura dos côndilos para cada ponto
de contato, o modelo matemático desse mecanismo é mais complexo que seus
predecessores pois incorpora mais variáveis ao sistema baseado na equação
de vetor de malha fechada ou vector-loop equation (TSAI, 1999). O modelo
matemático do ESM-3 possui onze equações não lineares e onze incógnitas,
enquanto a modelagem de superfícies parametrizadas por esferas e elipsoides,
para o mesmo modelo, possui treze equações não lineares e treze incógnitas,
para cada ângulo de flexão.
A modelagem por superfícies complexas demonstrou não produzir be-
nefícios específicos (OTTOBONI et al., 2005a), pelo contrário, o uso de b-splines
levou a instabilidades computacionais e de otimização, além do alto custo de
processamento requerido pela alta ordem do problema. Na Figura 4.9 (OT-
TOBONI et al., 2005a), são apresentadas as curvas das trajetória dos modelos
ESM-1, ESM-2 e ESM-3, em relação a uma trajetória de um joelho real (da-




Figura 4.8 – Aplicação do mecanismo paralelo ESM-3 (FEIKES, 1999;
PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI,
2003): os côndilos foram representados como superfícies parametrizadas por
esferas e elipsóides.
rotação interno-externa em relação à flexão; e na parte direita da Figura está o
movimento de abdução-adução em relação à flexão. Aqui se evidencia que o






























Figura 4.9 – Trajetória de rotação interno-externa e abdução-adução dos
modelos ESM-1, ESM-2 e ESM-3, em relação a uma trajetória de um joelho
real (exp. data) (OTTOBONI et al., 2005a).
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4.2.5 Modelos baseados em mecanismos paralelos de elos rígidos unidos
por juntas esféricas nos extremos
Os autores que propuseram a modelagem ESM-2 (PARENTI-CASTELLI;
DI-GREGORIO, 2000), representaram os ligamentos como elos rígidos, e os
contatos entre os côndilos por duas superfícies esféricas. Em particular a
substituição de côndilos por esferas mostrou ter um bom resultado e ser ma-
tematicamente mais simples que a modelagem por superfícies de formas com-
plexas.
Seguindo esta direção, em um esforço por melhorar os modelos ante-
riores, Sancisi e Parenti-Castelli (2010) desenvolveram o que hoje é a mais
moderna e eficiente modelagem cinemática de joelho baseada em mecanis-
mos paralelos espaciais; onde três ligamentos (LCA, LCP e LCM) são subs-
tituídos por elos rígidos com juntas esféricas nos extremos (L1, L2 e L3) e os
côndilos são agora representados também como elos rígidos com juntas esfé-
ricas nos extremos (L4 e L5) como apresentado na Figura 4.10. É importante
notar que a substituição das esferas por elos rígidos é cinematicamente equi-
valente, desde que o extremo de cada elo rígido seja coincidente com o centro
de cada esfera. O modelo Sancisi e Parenti-Castelli (2010) é apresentado na
Figura 4.10, e corresponde a um mecanismo paralelo de cinco elos e de 1
DOF, denominado 1-DOF 5-5.
L1 L2 L3 L4
L5
Figura 4.10 – Mecanismo paralelo 1-DOF 5-5 (SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010).
Na sequência é relatada detalhadamente a metodologia que permitiu o
desenvolvimento do modelo 1-DOF 5-5 por Sancisi e Parenti-Castelli (2010);
partindo pela seção experimental onde é realizada a aquisição de dados a par-
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tir de um espécime de joelho para ter uma primeira aproximação da geometria
do mecanismo, seguido pela descrição da modelagem matemática do meca-
nismo paralelo, e terminando com a estratégia de otimização usada para obter
uma geometria definitiva do mecanismo que permita reproduzir aproximada-
mente a trajetória de um joelho real.
• Aquisição de dados: para obter os dados físicos necessários para a sín-
tese do mecanismo, foi analisada experimentalmente o movimento da
tíbia e do fêmur durante a flexão passiva de um espécime saudável de
joelho direito. As superfícies ósseas foram expostas e foram digitaliza-
das como nuvem de pontos por um sistema óptico eletrônico (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011b) (não é especificada a marca nem o
tipo). Foram definidos também os sistemas de referência do fêmur S f
e da tíbia St (Figura 4.10), e identificadas as áreas de inserção dos li-
gamentos LCA, LCP e LCM. O mesmo sistema óptico eletrônico foi
utilizado para salvar o movimentos da tíbia e do fêmur durante a flexão
passiva. Detalhes da aquisição de dados podem ser encontrados em
(SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011b).
• Modelagem matemática do mecanismo paralelo: Uma primeira apro-
ximação à geometria do mecanismo 1-DOF 5-5 foi deduzida a partir
de dados experimentais adquiridos. Essa primeira aproximação con-
siste em substituir os três elos do modelo (L1, L2 e L3) com as fibras
mais isométricas do ligamento correspondente e de assumir que essas
fibras são realmente isométricas. Além disso, os côndilos são conside-
rados como pares de esferas que se movimentam uma sobre a outra. De
acordo com estas premissas, os ligamentos e côndilos são substituídos
por elos binários rígidos, conectados por pares esféricos às inserções
ligamentares da tíbia e do fêmur, e aos centros das esferas que melhor
se aproximam às superfícies condilares.
Para obter as coordenadas dos pontos de inserção das fibras ligamen-
tares isométricas na tíbia e no fêmur, e dos centros das esferas que se
aproximam às superfícies condilares, realiza-se uma minuciosa e ex-
tensa seção experimental, que é explicada na sequência. Para determi-
nar os pontos de inserção das fibras ligamentares isométricas analisaram-
se as posições relativas das áreas de inserção de cada ligamento, no fê-
mur e na tíbia. As áreas de inserção dos ligamentos foram digitalizadas
por computador como nuvens de pontos. Para cada ligamento foram
avaliados os pares de pontos (um pertencente à área de inserção tibial e
outro, à femoral) que apresentaram uma mínima variação de posição no
percurso de flexão-extensão do joelho. Desta forma foram escolhidos
três pares de pontos A1 e B1; A2 e B2; e A3 e B3 como mostra a Figura
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4.10, onde cada par de pontos representa um elo rígido com juntas esfé-
ricas nos extremos, o comprimento de cada elo tem um valor constante
de L1, L2 e L3, que representam respectivamente os ligamentos LCA,
LCP e LCM.
Para representar os quatro côndilos, foram analisados primeiramente as
quatro esferas que melhor se adaptam à anatomia condilar, e cujos cen-
tros A4 e A5 estão sobre a tíbia, e B4 e B5 estão sobre o fêmur (Figura
4.10). Estas quatro esferas foram substituídas por dois elos unidos com
juntas esféricas nos extremos. O centro destas juntas esféricas coin-
cidem com o centro das esferas que melhor se adaptam à superfície
condilar, mantendo uma restrição cinemática similar.
O comprimento de cada elo Li, i= (1, ...,5) é a distância entre as juntas
esféricas de cada elo definido na posição inicial (máxima extensão).
A equação do vetor de malha fechada ou vector-loop equation (TSAI,
1999) restringe cada par de pontos (Ai,Bi) (i = 1, ...5) do mecanismo,
mantendo a mesma distância Li a cada angulo de flexão imposto:∥∥Ai−A RB ·Bi−P∥∥= Li, (i = 1, ...,5) (4.1)
onde os pontos Ai e Bi estão definidos em relação a St e a S f respecti-
vamente, ‖ ‖ é a norma 2 do vetor, ARB é a matriz de 3×3 de rotação
para transformação dos componentes vetoriais desde S f para St , e P
é o vetor posição da origem S f em relação a St . A matriz ARB pode
ser expressa como função de três parâmetros de rotação α, β e γ que
representam os ângulos de flexão, abdução-adução e rotação interno-
externa, respectivamente:
R =
 cαcγ+ sαsβsγ −sαcγ+ cαsβsγ −cβsγsαcβ cαcβ sβ
cαsγ− sαsβcγ −sαsγ− cαsβcγ cβcγ
 (4.2)
A expressão 4.1 é aplicada para joelhos direitos. Fixando o ângulo de
flexão, as cinco equações do sistema 4.1 dependem somente de cinco
incógnitas. Especificamente as três componentes do vetor posição P e
os ângulos β e γ.
Para comparar experimentalmente as trajetórias do mecanismo paralelo
com a do joelho real o sistema 4.1 é resolvido para cada ângulo de
flexão. A solução do sistema para o movimento entre 5◦ e 112◦ de
flexão foi resolvido por implementação de uma rotina de otimização,
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tornando possível o melhor ajuste para a geometria do mecanismo e
chegar próximo ao movimento real do joelho.
• Otimização: para obter uma primeira aproximação da geometria do
mecanismo foram utilizados dados experimentais, que devem ser oti-
mizados para atingir um melhor ajuste dos parâmetros e aproximar a
trajetória do mecanismo a do joelho real. O modelo 1-DOF 5-5 pre-
cisa de 35 parâmetros a ser otimizados: 10 posições tridimensionais
das juntas esféricas e 5 comprimentos de elos.
Foram escolhidos 12 ângulos de flexão igualmente divididos entre o
movimento de 5◦ e 112◦ de flexão. A cada iteração da otimização, a
eq. 4.1 é resolvida para os 12 ângulos.
As posições e orientações relativas entre o fêmur e a tíbia do meca-
nismo são iterativamente comparadas com as posições e orientações
experimentais: a soma dos quadrados dos erros, divididos por seus pe-
sos, entre cada posição, constituem a função objetivo à qual tem que
ser minimizada. Se para alguns ângulos de flexão o modelo não satis-







se satisfaz Eq. de malha fechada
f = X se não satisfaz
(4.3)
onde xn corresponde às 5 incógnitas, x∗n corresponde aos valores ex-
perimentais, xnd sãos os pesos e X é um valor arbitráriamente alto. O
problema 4.3 é resolvido inicialmente por um algoritmo genético, onde
suas soluções são refinadas por um algoritmo de otimização baseado
em métodos de calculo numérico chamado de quase-Newton.
Em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010) é apresentado um relatório dos
erros final obtido no final do processo de otimização.
A Figura 4.11 apresenta esquematicamente o processo de modelagem
geométrica do joelho que considera critérios cinemáticos na função ob-
jetivo. Este processo proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010) é


























Figura 4.11 – Processo de modelagem cinemática do modelo proposto por
Sancisi e Parenti-Castelli (2010).
4.2.6 Modelos baseados em mecanismos paralelos como punho esférico
A partir de observações experimentais, Sancisi e Parenti-Castelli (2010),
Sancisi et al. (2011) indicam que a cinemática do joelho poderia ser aproxi-
mada por uma movimentação esférica, de modo que um mecanismo similar
a um punho esférico foi desenvolvido. A vantagem deste modelo compa-
rado com os antecessores, é o fato de ser mecanicamente mais simples e,
consequentemente, matematicamente mais simples. A causa disto é o baixo
número de pares cinemáticos e de elos envolvidos no mecanismo. O novo
mecanismo é denominado de SPM, apresentado na Figura 4.12.
Em comparação com o modelo 1-DOF 5-5, que requer 35 parâmetros
para serem otimizados, o novo modelo SPM precisa somente de 20 parâme-
tros para a serem otimizados (6 posições tridimensionais de juntas esféricas
e 2 comprimento de elos), o que diminui consideravelmente o tempo de pro-
cessamento computacional. Embora o SPM possua estas vantagens, os re-
sultados na trajetória desenvolvida não são tão satisfatórios. Uma análise das
curvas da cinemática do modelo 1-DOF 5-5 (curva tracejada) versus o modelo
SPM (curva contínua) deixa claro que o desempenho superior do 1-DOF 5-5,
quando foram projetadas e otimizadas para seguir uma trajetória de um joelho
real (curva pontilhada), como apresentado nas Figuras 4.13 e 4.14 (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010).
Em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010) é apresentado uma tabela com-
parativa dos erros obtidos para os modelo 1-DOF 5-5 e o SPM, no final do
processo de otimização.
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Figura 4.12 – Mecanismo paralelo como punho esférico denominado SPM










Rotação interna-externa versus Flexão
g 
b 
Figura 4.13 – Orientação do fêmur em relação à tíbia (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010). Linha de pontos= dados experimentais; linha
tracejado= 1-DOF 5-5; linha contínua= SPM.
4.3 CONSIDERAÇÕES FINAIS
No presente capítulo foi realizada a revisão do estado da arte dos atu-
ais modelos de joelho baseados em teoria de mecanismos. Podem ser então






Figura 4.14 – Posição do fêmur em relação à tíbia (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010). Linha de pontos= dados experimentais; linha
tracejado= 1-DOF 5-5; linha contínua= SPM.
• A análise do movimento é limitada: pois é realizado para um percurso
limitado (5◦ a 112◦ de flexão).
• A análise mecânica é limitada: pois apresenta unicamente resultados
cinemáticos e não apresenta resultados das forças envolvidas nos ele-
mentos anatômicos.
• A aplicação é limitada: tem foco unicamente no projeto de prótese.
• A seção experimental é extensa: pois para obter os dados de entrada
para a síntese geométrica devem ser determinados os pontos específicos
de inserção das fibras isométricas ligamentares.
Considerando as vantagens e desvantagens dos atuais modelos de jo-
elhos aqui apresentados, propõe-se uma nova modelagem espacial do joelho
utilizando teoria de mecanismos, otimização e o método de Davies. A pre-
sente modelagem reimplementa o mecanismo 1-DOF 5-5 originalmente pro-
posto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010), apresentando melhorias em vários
aspectos, como:
• A análise do movimento é completa: realizado para o percurso com-
pleto (0◦ a 120◦ de flexão).
122
• A análise mecânica do modelo é completa: analisa e resolve a cinemá-
tica e as forças internas do joelho, como a força in-situ no LCA e forças
condilares.
• A aplicação e abrangente: além de ter aplicação no projeto de prótese,
pode ser útil no planejamento pré-operatório de substituição do liga-
mentar.
• A seção experimental é breve: pois não há necessidade de determinar
os pontos específicos de inserção das fibras isométricas ligamentares.
Os dados de entrada para a síntese geométrica são ingressados mediante
amplos domínios de busca.
No capítulo subsequente é apresentada a metodologia proposta para
modelagem do joelho humano.
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5 METODOLOGIA PROPOSTA PARA MODELAGEM
ESPACIAL DO JOELHO HUMANO
Uma vez realizada a revisão da problemática existente, como também
das atuais ferramentas tecnológico-científicas para a modelagem de joelhos
por mecanismos, propõe-se neste capítulo uma nova metodologia para a mo-
delagem espacial do joelho utilizando teoria de mecanismos, otimização e o
método de Davies, reimplementando o mecanismo 1-DOF 5-5 originalmente
proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010). É escolhido o modelo textit1-
DOF 5-5 devido ao seu melhor desempenho em relação aos demais modelos
baseados em mecanismos paralelos.
O capítulo apresenta a descrição do método proposto, precedido por
uma breve enumeração das limitações das técnicas atuais.
5.1 LIMITAÇÕES DAS TÉCNICAS ATUAIS
As limitações das técnicas atuais baseadas em teoria de mecanismos,
são indicadas a seguir:
• Modelagens mecânicas puramente cinemáticas (PARENTI-CASTELLI et
al., 2004; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al.,
1989; O’CONNOR et al., 1989; CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2011a, 2010; SANCISI et al., 2011): não determinam as forças envolvidas
nos elementos anatômicos modelados. Para oferecer essas informações
teriam de ser realizadas análises adicionais.
• Foco dos atuais modelos mecânicos está em obter dados da estabili-
dade do joelho (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON
et al., 1989; O’CONNOR et al., 1989; CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO;
PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011): A modelagem de um jo-
elho passivo fornece informações em relação à sua estabilidade que é
um requisito para o projeto de próteses. Isto faz que o foco não seja
o planejamento pré-operatório para reconstrução de ligamentos, pois a
reconstrução ligamentar precisa de informações de forças equivalentes
da pré-tensão do enxerto, força in situ do ligamento, posição e orienta-
ção do túnel tibial e femoral.
• Apresentam pelo menos dois processo de otimização para síntese geo-
métrica do modelo (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; WILSON; O’CONNOR,
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1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; O’CONNOR et al., 1989;
CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-
CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SAN-
CISI et al., 2011; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b; PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013): resolvem problemas globais por algoritmos genéticos e
refinam a solução mediante algoritmos de quase-Newton. A existência
de dois algoritmos de otimização pode produzir inconvenientes a nível
operacional, pois na transição de um algoritmo para outro precisa-se de
um especialista em programação, dificultando o uso direto para médi-
cos ou projetistas de próteses. Além disso, nestas metodologias é ne-
cessário estimar pontos específicos (coordenadas de inserção de fibras
isométricas e centros condilares) para começar o processo de busca na
otimização. A determinação destes pontos precisa de uma extensa se-
ção experimental.
• Apresentam resolução para um percurso limitado do movimento do jo-
elho, não incluindo o crítico ponto de extensão máxima (0◦ de flexão).
• Exigem uma extensa seção experimental.
• Não apresentam análise das forças in situ dos ligamentos,
• Não resolvem as forças internas do joelho em função da variação da
posição de inserção de ligamentos ou enxertos.
Em relação aos métodos baseados em multicorpos e elementos finitos:
• Método de multicorpos usa modelos dinâmicos com estruturas visco-
elásticas que apresentam diversas desvantagens: estes modelos (OLAN-
LOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE; PANDY, 1997) possuem uma aborda-
gem simultânea da dinâmica, cinemática e estática que atribui uma alta
demanda computacional. São perdidas as funções de restrição das es-
truturas anatômicas modeladas. Também os resultados destes modelos
se ajustam unicamente a resultados experimentais dada uma condição
de carga específica, o que dificulta extrapolar resultados para diferen-
tes condições de carga 1 (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012). Por úl-
timo os resultados dos modelos dinâmicos são difíceis de interpretar
e o próprio modelo é inútil para cirurgiões e projetistas de próteses
(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013).
1Isso acontece por causa das constantes e parâmetros que são levantados sobre o modelo, em
função de experimentos específicos que não permitem obter resultados satisfatórios para outras
condições experimentais.
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• Alta complexidade da modelagem pelo método dos elementos finitos
(PAVAN, 2010; JUNIOR, 2006; DONAHUE et al., 2002; HALLORAN et al.,
2005; BENDJABALLAH et al., 1997; GARDINER; WEISS, 2003; GODEST et
al., 2002; GUO et al., 2009; BAHRAMINASAB et al., 2010; HASHMI, 2007;
INGRASSIA et al., 2011; TODO et al., 2007; WILLING, 2011; BOUGHERARA
et al., 2009; SHI, 2007): cada estrutura anatômica é representada e mode-
lada por muitos elementos, enquanto o modelamento por mecanismos
permite representar discretamente cada estrutura anatômica mediante
um elo. A complexidade da modelagem por elementos finitos dificul-
taria a síntese por otimização.
5.2 DESCRIÇÃO DA METODOLOGIA
A metodologia proposta fornece uma abordagem única e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a síntese cinemá-
tica e análise estática. O método consiste em quatro passos fundamentais
(Figura 5.1): (1) modelagem mecânica preliminar, (2) seção experimental,
(3) modelagem cinemática e (4) modelagem estática. Embora a metodologia
aqui proposta é inédita, objetiva-se a reimplementação do modelo 1-DOF 5-5
originalmente proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010). Além disso, a
presente seção experimental (passo (2)) utiliza dados baseados em análises
experimentais realizados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013), com a finali-
dade de validar a metodologia proposta.
• O primeiro passo da metodologia proposta (modelagem mecânica pre-
liminar) consiste na síntese de um mecanismo de 1-DOF, composto
por elementos que representam as estruturas anatômicos fundamentais
que realizam a movimentação passiva do joelho. Isto é efetuado medi-
ante uma aproximação sequencial, onde cada movimento fundamental
do joelho é associado a uma restrição cinemática equivalente. Neste
processo é obtido um mecanismo preliminar representativo do joelho
humano, com topologia similar ao mecanismo originalmente proposto
por Sancisi e Parenti-Castelli (2010).
• segundo passo (seção experimental) consiste na obtenção de dados ex-
perimentais da geometria e da cinemática da articulação do joelho. Es-
ses dados permitem ajustar a geometria do modelo nas subsequentes
etapas de síntese da metodologia. Os dados experimentais foram obti-
dos de Parenti-Castelli e Sancisi (2013), para poder comparar os resul-
tados do mesmo com obtidos na metodologia aqui proposta.
• terceiro passo reside na obtenção de um modelo cinemático do joelho,
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3. Modelagem cinemática:     
    - Síntese do modelo cinemático do joelho.
    - OTMIZAÇÃO da GEOMETRÍA do modelo 
      mecânico preliminar. 
    - F.O.= Minimização do erro entre as trajetórias 
      simulada e a experimental. 
    - Obtém-se: modelo cinematico definitivo.  
Trajetória simulada:  Trajetória experimental:  
Modelo mecânico
 preliminar Espécime de joelho 
Modelo cinemático
 definitivo
3.1 Validação da Modelagem cinemática:     
- Validação do Modelo cinemático definitivo por 
  comparação das posições e orientações produzidas nas
  trajetórias simulada e experimental.  
4. Modelagem estática:     
- Obtenção de um modelo estático do joelho 
   por aplicação do Método de Davies.
- Aplicam-se sobre o modelo as condições 
   de carga experimentais propostas por 
   Woo et al. (1998). 
- Obtém-se: modelo estático.
- A geometria do modelo cinemático 






4.1 Validação da Modelagem estática:     
- Os resultados simulados da força in-situ
  no LCA são comparados com os resultados
  experimentais propostos por Woo et al. (1998).    Forças LCA Experimentais e Simuladas
Métodologia sequencial para modelagem espacial do joelho humano 
2. Sessão experimental:  
   
     - Análise da geometria do joelho:
      determinar áreas de inserção ligamentar e
      superfícies condilares.
    - Análise cinemática do joelho: determinar
      movimento do fêmur em relação à tíbia.
     - Obtém-se: Domínios de busca e















1. Modelagem mecânica preliminar:  
   
     - Aproximação sequencial, onde cada movimento
       fundamental do joelho é associado a uma restrição
       cinemática equivalente. 
     - Obtém-se: modelo mecânico preliminar.  Modelo mecânico preliminar 
Figura 5.1 – Metodologia proposta para modelagem cinemática e estática do
joelho, constituído por 4 etapas sequenciais.
por otimização da geometria do modelo mecânico preliminar obtido no
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primeiro passo. A função objetivo (FO) da otimização minimiza a dife-
rença entre duas trajetórias produzidas: a simulada e a experimental. A
trajetória simulada é o movimento que produz o modelo mecânico pre-
liminar. A trajetória experimental é o movimento passivo obtido de um
joelho cadavérico, medido por Parenti-Castelli e Sancisi (2013), e por
Sancisi e Parenti-Castelli (2010). Para um indivíduo vivo a realização
da movimentação passiva implicaria a imposição do angulo de flexão
sem ativação muscular nem aplicação de cargas externas. O processo
de otimização finaliza quando a FO atinge um valor muito pequeno (e
definido). Em esse ponto é obtido um modelo cinemático definitivo,
que na sequência é validado por comparação da sua trajetória (simu-
lada) com a experimental.
• quarto passo tem como objetivo a obtenção de um modelo estático do
joelho por aplicação do Método de Davies. Para isso são aplicadas,
sobre o modelo obtido na etapa anterior, as condições de carga corres-
pondentes ao processo experimental proposto por Woo et al. (1998); e
realizadas a simulação e análise das forças envolvidas em cada estru-
tura anatômica modelada. Na sequência valida-se o modelo estático,
por comparação dos resultados simulados da força in situ no LCA com
os resultados experimentais obtidos por Woo et al. (1998), para várias
condições de carga.
Os quatro passos da metodologia são detalhados na sequência.
5.3 MODELAGEM MECÂNICA PRELIMINAR
Este passo consiste na síntese de um mecanismo de 1−DOF com-
posto por elementos que representam as estruturas anatômicas fundamentais
para a movimentação passiva do joelho. Para obtenção deste modelo, é reali-
zada uma abordagem sequencial (Figura 5.2).
Na bordagem sequencial apresentada na (Figura 5.2), cada movimento
fundamental do joelho é associado a uma restrição cinemática equivalente.
No final deste processo é obtido, em forma preliminar, um mecanismo repre-
sentativo do joelho humano.
Esta abordagem sequencial começa propondo um mecanismo básico,
que possui uma articulação rotacional simples e com superfícies de contato
cilíndrico congruentes (Figura 5.2a). Este mecanismo representa uma restri-
ção cinemática que permite realizar unicamente a rotação pura em torno de
um eixo, modelando grosso modo o principal movimento do joelho: a flexão.















Figura 5.2 – Aproximação sequencial para obtenção do modelo mecânico
preliminar do joelho.
gura 5.2b): introdução de superfícies de contato incongruentes, e posiciona-
mento de dois pares de elos com juntas esféricas nos extremos (juntas SS)
em ambos os lados do mecanismo, permitindo ainda o movimento de rotação
pura em torno de um eixo.
Segunda modificação (Figura 5.2c): mantendo o movimento de rota-
ção pura, a configuração da superfície de contato é invertida, formando dois
pares de côndilos (mediais e laterais), onde a parte superior do mecanismo
representa o fêmur e a parte inferior representa a tíbia.
Terceira modificação (Figura 5.2d): um par de elos cruzados com jun-
tas esféricas (juntas SS) é posicionado em cada lado do mecanismo, substi-
tuindo a anterior configuração de elos. Esta nova configuração permite os
movimentos de rollback (rolamento e deslizamento).
Quarta modificação (Figura 5.2e): no mecanismo, a forma do côn-
dilo medial tibial é modificada para uma forma concava, e a forma do côndilo
lateral tibial é modificada a uma forma convexa (assim como as formas anatô-
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micas). Seguindo a forma anatômica natural do joelho, o côndilo medial do
modelo é ajustado para uma tamanho maior que o lateral, permitindo assim o
movimento screw-home (rotação axial).
Quinta modificação (Figura 5.2f): é excluído um par de elos cruzados.
Os elos cruzados com juntas esféricas que ainda permanecem, foram localiza-
dos aproximadamente na região de inserção natural dos ligamentos cruzados
(no meio dos côndilos). Um elo de juntas esféricas nos extremos (junta SS)
foi acrescentado no modelo e localizado do lado colateral medial do meca-
nismo, representando a função do ligamento colateral medial e fornecendo
estabilidade lateral ao mecanismo.
Sexta modificação (Figura 5.2g): são aproximados os círculos que me-
lhor se aproximam ao côndilo medial tibial (azul) e medial femoral (verme-
lho), então o centro de cada círculo é localizado. O centro de cada círculo é
utilizados para posicionar uma junta esférica. Essas juntas esféricas são uni-
das por um elo. O mesmo procedimento é repetido para os côndilos laterais,
resultando assim no modelo mecânico preliminar do joelho (Figura 5.2h), ao
que é adicionado no meio dos côndilos tibiais e femorais, o sistema de refe-
rência anatômico da tíbia St e do fêmur S f . Este modelo preliminar corres-
ponde a uma plataforma paralela composta por 5 pernas com juntas esféricas
nos extremos (juntas SS), uma plataforma fixa e uma plataforma móvel. O
modelo mecânico preliminar é topologicamente similar ao mecanismo origi-
nalmente proposto em (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI,
2010; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011b) e possui 1−DOF espacial em concordância com
o critério de Grübler (eq. 5.1) (TSAI, 1999), onde λ são os graus de liberdade
do espaço de trabalho, n é o número de elos do mecanismo, j é o número de
juntas esféricas e fi é o grau de movimento relativo permitido por cada junta
i.
F = λ(n− j−1)+∑
i
fi = 6(7−10−1)+(3 ·10) = 6 (5.1)
Pode se observar que existem 5 graus de liberdade passivos associados às 5
juntas SS. Pode-se concluir que a plataforma paralela possui 1−DOF , assim
como a movimentação passiva do joelho humano.
5.4 SEÇÃO EXPERIMENTAL
Os dados de entrada desta seção são obtidos mediante as duas análi-
ses experimentais realizadas por Parenti-Castelli e Sancisi (2013): a análise
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geométrica e a análise cinemática do joelho. A análise geométrica fornece
dados relacionados às areas de inserção ligamentar, comprimento ligamentar
e à geometria da superfície dos côndilos. Por sua vez, a análise cinemática
fornece informações da movimentação do joelho durante a flexão passiva. Na
sequência são explicadas essas duas análises.
5.4.1 Análise geométrica da articulação do joelho
A análise geométrica do joelho permite obter os dados experimen-
tais necessários para realizar um primeiro ajuste do modelo mecânico, obtido
na etapa anterior. Para a análise geométrica são considerados os ligamentos
LCP, LCA e LCM, junto com os côndilos femorais e tibiais, pois estes ele-
mentos anatômicas são fundamentais para a movimentação passiva do joelho
(PARENTI-CASTELLI, 2010; PARENTI-CASTELLI et al., 2004). A Figura 5.3 apre-
senta sequencialmente o processo de análise dos dados geométricos, junto
























Figura 5.3 – Seção experimental: a) Digitalização por nuvem de pontos, b)
Determinação dos domínios de busca e c) Determinação dos parâmetros
geométricos (PG).
Mediante um sistema opto-eletrônico Parenti-Castelli e Sancisi (2013)
coletaram como nuvens de pontos (Figura 5.3a e 5.4), os dados da localização
das áreas de inserção ligamentar do LCA, LCP e LCM, tanto na tíbia como no
fêmur, as superfícies condilares da tíbia e do fêmur, como também as respec-
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tivas marcas de referência anatômica (landmarks). As marcas de referência
anatômica foram usadas para definir os sistemas de referência da tíbia e do
fêmur, St e S f respectivamente, seguindo a convenção de eixos anatômicos
adotada por Grood e Suntay (1983).












































Figura 5.4 – Superfícies condilares e áreas de inserção ligamentar
capturados como nuvem de pontos. Xt , Yt e Zt são os eixos coordenados em
relação ao sistema de referência tibial St .
Utilizando a análise realizada por Parenti-Castelli e Sancisi (2013),
são determinados neste trabalho os domínios de busca (esferas vermelhas da
Figura 5.3b).
Dentro da seção experimental, é contribuição de este trabalho a deter-
minação dos domínios de busca e os passos subsequentes.
Um domínio de busca é uma área esférica que delimita uma região
anatômica de interesse. Os domínio de busca são utilizados no processo de
otimização (modelagem cinemática), para a geração de populações na pro-
cura de uma solução que minimize a FO. Estes domínios de busca contém
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as áreas de inserção ligamentar e os centróides dos côndilos (SOUDAN et al.,
1979). Ao todo tem-se 10 domínios de busca (Figura 5.3b), cada um com
raio 10 mm e centro baseado na análise experimental de Parenti-Castelli e
Sancisi (2013). Em relação aos côndilos, os centros dos domínios de busca
correspondem aos centros das esferas (azuis) que melhor se adaptam a cada
superfície condilar (Figura 5.5). Para as áreas de inserção ligamentar, os cen-
tros dos domínios de busca estão posicionados em uma região central da área
natural de inserção (Figura 5.6).
Esfera que se adapta 
ao côndilo medial
tibial (côncavo)
Esfera que se adapta 
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Domínio de busca
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Figura 5.5 – Domínio de busca para: a) côndilos femorais e b) côndilos
tibiais.
Os domínios de busca para os centróides condilares, permitem que
as posições específicas dos centróides sejam determinados, na subsequente
etapa de modelagem cinemática. Na Figura 5.7 apresenta-se um exemplo
esquemático de centróides condilares, indicados como os pontos Ai e Bi (i =
4,5), que correspondem aos centros das esferas que melhor se adaptam aos
côndilos femorais (azuis) e tibiais (roxas).
Os domínios de busca para as áreas de inserção ligamentar, abrangem
os pontos de inserção das fibras isométricas ligamentares. As fibras isométri-
cas ligamentares são aquelas fibras ligamentares que apresentam uma mínima
variação de comprimento durante a movimentação passiva do joelho, po-
dendo ser considerados como elos rígidos (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO,
2000). Exemplos esquemáticos de pontos de inserção das fibras isométricas
ligamentares são os pontos Ai e Bi (i = 1,2,3) (Figura 5.7).
O comprimento Li (i = 1, ...,5) corresponde à distância entre Ai e
Bi com o joelho totalmente estendido. Os pontos Ai, Bi e Li (i = 1, ...,5)
denominam-se de parâmetros geométricos (PG) (Figura 5.3c e 5.7) e permi-
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Domínio de busca












































Figura 5.6 – Domínio de busca para as áreas de inserção ligamentar (baseado
em dados experimentais de Parenti-Castelli e Sancisi (2013)).
tem obter, na etapa de modelagem cinemática, as coordenadas espaciais que
definem preliminarmente a posição dos elos que compõem o modelo mecâ-
nico proposto. Os PG estão contidos dentro dos domínios de busca e devem
ser refinados até obter um modelo mecânico definitivo (etapa de modelagem
cinemática). Na Figura 5.7 e na Tabela 5.1 detalham-se cada um dos PG
correspondentes às estruturas anatômicas de interesse, que são:
• A1, A2 e A3: as posições espaciais dos pontos de insersão tibial das
fibras isométricas do LCA, LCP e LCM, respectivamente.
• B1, B2 e B3: as posições espaciais dos pontos de insersão femoral das
fibras isométricas do LCA, LCP e LCM, respectivamente.
• A3 e A4: as posições espaciais dos centróides do côndilo tibial medial
e lateral, respectivamente.
• B3 e B4: as posições espaciais dos centróides do côndilo femoral medial
e lateral, respectivamente.
• L1, L2 e L3: os comprimentos das fibras isométricas do LCA, LCP e
LCM, respectivamente.
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Figura 5.7 – Parâmetros geométricos PG: Ai, Bi e Li (i = 1, ...,5). As
coordenadas de Ai têm referência em St , e as coordenadas de Bi têm
referência em S f .
• L4 e L5: as distâncias entre os centróides dos côndilos laterais e medi-
ais, respectivamente.
Como pode-se verificar na Figura (5.7) e na Tabela 5.1, existem 35
PG, ou seja 10 pontos de coordenadas tridimensionais correspondentes às
posições Ai e Bi e 5 comprimentos Li , (i = 1, ...5).
Dentro da seção experimental para análise geométrica do joelho, são
contribuições de este trabalho a determinação dos domínios de busca e os
demais passos subsequentes. Com a finalidade de validar resultados da meto-
135






A1 Inserção tibial do LCA 3⇒ (A1x, A1y, A1z) Vetorial
A2 Inserção tibial do LCP 3⇒ (A2x, A2y, A2z) Vetorial
A3 Inserção tibial do
LCM
3⇒ (A3x, A3y, A3z) Vetorial
A4 centróide do côndilo
lateral tibial
3⇒ (A4x, A4y, A4z) Vetorial
A5 centróide do côndilo
medial tibial
3⇒ (A5x, A5y, A5z) Vetorial
B1 Inserção femoral do
LCA
3⇒ (B1x, B1y, B1z) Vetorial
B2 Inserção femoral do
LCP
3⇒ (B2x, B2y, B2z) Vetorial
B3 Inserção femoral do
LCM
3⇒ (B3x, B3y, B3z) Vetorial
B4 centróide do côndilo
lateral femoral
3⇒ (B4x, B4y, B4z) Vetorial
B5 centróide do côndilo
medial femoral
3⇒ (B5x, B5y, B5z) Vetorial
L1 Comprimento do LCA 1⇒ ‖ L1 ‖ Escalar
L2 Comprimento do LCP 1⇒ ‖ L2 ‖ Escalar
L3 Comprimento do LCM 1⇒ ‖ L3 ‖ Escalar
L4 Distância entre cen-
tróides dos côndilos
laterais
1⇒ ‖ L4 ‖ Escalar
L5 Distância entre cen-
tróides dos côndilos
mediais
1⇒ ‖ L5 ‖ Escalar
dologia proposta, os centros dos domínios de busca foram aqui baseados em
dados experimentais propostos por Parenti-Castelli e Sancisi (2013). Porém
os raios dos domínios de busca foram originalmente ajustados no presente
trabalho. Isto faz com que os PG preliminares sejam únicos e diferentes dos
utilizados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013). Além disso, a metodologia
proposta permite que os domínios de busca possam ser determinados experi-
mentalmente por dados obtidos desde ressonâncias magnéticas de joelhos de
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indivíduos vivos. Isto é um grande aporte pois pouparia o processo de iden-
tificação da posição exata dos centroides condilares e de inserção ligamentar,
permitindo uma sessão experimental mais rápida e permitiria também que a
metodologia seja aplicada em pacientes (vivos) além de espécimes de joelho
cadavérico.
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5.4.2 Análise cinemática da articulação joelho
A análise cinemática do joelho permite adquirir dados do movimento
na flexão passiva do joelho, obtendo-se as posições e orientações do fêmur em
relação à tíbia. Parenti-Castelli e Sancisi (2013) obtiveram os dados cinemáti-
cos do joelho mediante um sistema de captura de movimento opto-eletrônico
e marcadores de diodos emissores de luz fixados no corpo da tíbia e do fêmur
(Fig. 5.8). Parenti-Castelli e Sancisi (2013) não especificam a marca nem o
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Figura 5.8 – Parâmetros cinemáticos experimentais PC* obtidos por sistema
opto-eletrônico, onde p e v correspondem respectivamente à posição e
orientação da postura instantânea do fêmur em relação à tíbia; e m é o
número de capturas realizadas pelo sistema no percurso da flexão passiva.
Manipulações algébricas dos dados cinemáticos capturados pelos mar-
cadores de diodos emissores permitiram a Parenti-Castelli e Sancisi (2013)
obter os parâmetros cinemáticos experimentais (PC*). Os PC* correspon-
dem aos vetores posição p e orientação v medidos desde o centro anatômico
do fêmur S f em relação ao centro anatômico da tíbia St , onde St é conside-
rada a origem fixa do sistema. O vetor p tem suas componentes definidas
como: x a translação anterior-posterior, y a translação axial e z a translação
lateral, como apresentadas na Figura (5.9), seguindo a convenção de eixos
anatômicos adotada por Grood e Suntay (1983). O vetor v tem suas com-












Figura 5.9 – Translações e rotações do joelho, seguindo a convenção
proposta por Grood e Suntay (1983).
eixo Z , β o ângulo de varus-valgus que acontece em torno do eixo X ; e γ
o ângulo de rotação interna-externa que acontece em torno do eixo Y do jo-
elho, como apresentadas na Figura (5.9), seguindo a convenção proposta por
Grood e Suntay (1983). Os vetores p e v variam para cada ângulo de flexão
no percurso da flexão passiva, realizada desde a extensão máxima (α=0◦) até
a flexão máxima (α=120◦). Na Tabela 5.2 são apresentados os PC* obtidos
de Parenti-Castelli e Sancisi (2013).
Os parâmetros cinemáticos experimentais PC* são comparados com
os parâmetros cinemáticos do modelo mecânico PC, na subsequente etapa de
modelagem cinemática, para otimização geométrica e verificação da exatidão
do modelo. Os parâmetros cinemáticos do modelo mecânico PC são as posi-
ções e orientações que realiza o modelo no percurso da flexão, medidos desde
S f em relação a St (Figura 5.2h).
5.5 MODELAGEM CINEMÁTICA
Este passo está baseado em métodos encontrados na literatura (PARENTI-
CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a; PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013; SANCISI et al., 2011), mas acrescentam-se duas novas contri-
buições:
• a resolução das equações cinemáticas por duas abordagens: por álgebra
de quatérnions e álgebra matricial, e
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Tabela 5.2 – Parâmetros cinemáticos experimentais PC*: Orientação v e
posição p do fêmur S f em relação à tíbia St (PARENTI-CASTELLI; SANCISI,
2013).
Orientção v Posição p
α◦ β◦ γ◦ x(mm) y(mm) z(mm)
5,80 1,16 -5,60 2,05 20,89 -4,11
12,90 1,15 -1,71 0,74 20,75 -3,95
19,80 0,81 3,00 -0,16 20,71 -3,35
30,00 0,76 6,75 -0,66 21,07 -3,48
39,00 1,41 7,11 -0,49 21,66 -3,39
50,00 1,75 7,83 -0,57 22,44 -1,94
60,00 1,51 9,09 -1,48 23,05 -2,28
70,00 1,18 10,99 -2,38 23,41 -3,07
80,00 0,62 13,15 -4,26 23,70 -2,51
90,00 0,25 14,32 -6,15 23,78 -3,42
100,00 -0,21 15,22 -8,28 23,58 -4,61
112,00 -0,75 16,03 -10,90 23,17 -5,81
• a otimização geométrica do modelo por uso de um algoritmo de evolu-
ção diferencial (ED), baseado no algoritmo proposto por Storn e Price
(1997),
A cinemática dos modelos baseados em teoria de mecanismos é tra-
dicionalmente resolvida por métodos matriciais (WILSON; O’CONNOR, 1997;
WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006;
PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b;
SANCISI et al., 2011). Os quatérnions apresentam-se como uma alternativa ino-
vadora. Podem ser utilizados como ferramentas matemáticas alternativas para
o uso de matrizes, sendo muito eficientes na análise de problemas que envol-
vem rotações espaciais (KUIPERS, 1999). Vários autores (AKYAR, 2008; CHOU,
1992; HORN, 1987; SARIYILDIZ; TEMELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN
et al., 2008) apontam ao uso de quatérnios como forte concorrente à álgebra
matricial, para a resolver problemas de cinemática, permitindo um processa-
mento computacional mais rápido em relação às ferramentas matriciais.
A otimização por evolução diferencial apresenta neste trabalho algu-
mas vantagens em relação aos métodos existentes, como:
• Resolver o problema de otimização sem necessidade de processos adi-
cionais para refinamento da solução.
• Não necessita da estimação (imposição) de um valor inicial para o pro-
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cesso de procura da solução.
• Ajuste de um amplo domínio de busca.
Na literatura encontrada (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011a; PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; SANCISI et al., 2011) no
mínimo dois processos aninhados de otimização são usados. Além disso, é
requisito a imposição de valores iniciais específicos para as variáveis de de-
cisão para começar o processo de busca da solução.
Em contrapartida, o algoritmo de ED usado apresenta-se como um
processo único de otimização, permitindo também que sejam selecionadas
regiões em forma de domínios de busca, ao invés de valores específicos inicial
para as variáveis de decisão.
No processo de modelagem cinemática, são otimizados os PG com a
finalidade de obter PC similares aos experimentais PC*. Como mostrado na
Figura 5.10, o processo de modelagem cinemática consta de cinco passos:
a) Dados da seção experimental, b) Otimização por Evolução Diferencial, c)
Entrada de PG no modelo mecânico preliminar, d) Resolução das equações
vector-loop e e) Quantificação do erro.
Na etapa inicial a são disponibilizados os dados obtidos na seção ex-
perimental, correspondentes aos domínios de busca e aos parâmetros cinemá-
ticos experimentais PC*.
Os domínios de busca correspondem aos dados de entrada para a etapa
b: processo de otimização por ED. Com base nestes domínios de busca o
algoritmo de ED determina, na sua primeira iteração, os 35 parâmetros geo-
métricos (PG) para a posição de extensão máxima (0◦ de flexão). Para cada
iteração subsequente, os PG são otimizados.
Na etapa c os PG Ai, Bi e Li (i = 1, ...,5) são substituídos no modelo
mecânico preliminar, dando as coordenadas de cada junta e comprimentos
de cada elo, determinando uma primeira aproximação das dimensões e da
geometria do modelo na posição de extensão máxima.
Tendo a descrição geométrica do modelo mecânico, resolve-se na etapa
d as equações vector-loop do modelo mecânico para 12 posturas do fêmur
em relação a tíbia. Estas posturas são obtidas impondo 12 ângulos de flexão
α uniformemente espaçados ao longo de toda a flexão passiva. As equa-
ções Vector-Loop permitem obter os parâmetros cinemáticos do modelo PC:
p=(x,y,z) e v=(α, β, γ), para cada uma das 12 posturas, simulando a movimen-
tação do modelo em forma discreta.
Na etapa e são comparados os parâmetros cinemáticos do modelo (PC)
com os parâmetros cinemáticos experimentais (PC*), para cada um das 12
posturas. A comparação entre PC e PC* gera a função denominada Quantifi-
cação do Erro (Figura 5.10).
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Figura 5.10 – Processo de modelagem cinemática, onde o processo de
quantificação do erro é similar ao proposto por Parenti-Castelli e Sancisi
(2013).
Se o valor da função Quantificação do Erro excede um pequeno valor
(ajustado pelo usuário) denominado VTR ou value to reach, os PG são oti-
mizados novamente na etapa b, de maneira de minimizar a diferença entre os
PC e os PC* na extensão máxima. Isto faz com que a postura do modelo se
aproxime com a postura do joelho real.
O processo de otimização dos PG é repetido até que o valor da função
Quantificação do Erro chega a ser menor ou igual ao valor VTR. Quando isso
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acontece, significa que é obtido o modelo cinemático definitivo, cujos PG
estão otimizados para produzir um movimento muito parecido com o movi-
mento obtido experimentalmente em um joelho humano; em outras palavras,
obtém-se um modelo com PC muito próximos aos PC*.
Na sequência são detalhados cada um destas etapas.
5.5.1 Passo a: Dados da seção experimental
Neste primeiro passo são disponibilizados os dados de entrada para o
processo de modelagem cinemática. Esses dados de entrada são os obtidos
na seção experimental, correspondentes a: os domínios de busca e os pa-
râmetros cinemáticos experimentais PC*. Os domínios de busca ingressam
diretamente no passo b do processo. Os parâmetros cinemáticos experimen-
tais PC* são utilizados no passo e) do processo para verificar a precisão do
modelo sintetizado.
5.5.2 Passo b: Otimização por Evolução Diferencial ED
O algoritmo de ED determina, na sua primeira iteração, os parâmetros
geométricos (PG) para a postura de extensão máxima da articulação.
O processo de otimização inicia com a geração uma população inicial
de Np indivíduos, cada um deles com 35 PG produzidos aleatoriamente a
partir do domínio de busca (Figura 5.10b). Cada um dos 35 PG correspondem
a uma variável de decisão do processo.
Cada indivíduo é identificado por xt,h, onde h é o índice do indivíduo,









Os PG do indivíduo são representados por xt,h,n, onde o terceiro índice
n é utilizado para diferenciar cada PG presente.








A partir da população inicial, é gerado para cada indivíduo xt,h, um
vetor mutante xt+1,h e um vetor teste νt+1,h, definidos respectivamente pelas
Equações (3.20 e 3.21) indicadas no capítulo de Fundamentos Teóricos.
No passo seguinte do algoritmo, é calculado o fitness 1 dos vetores
originais e dos vetores teste. O valor do fitness do vetor original é comparado
com o valor do seu vetor teste correspondente; e aquele que tiver melhor
fitness sobrevive formando a próxima geração, que será avaliada na iteração
subsequente.
O processo de geração de novas populações continua até que o número
máximo de iterações preestabelecido é satisfeito, obtendo-se um indivíduo
com PG específicos, que passa às seguintes etapas (c, d e e) para avaliação
completa da trajetória produzida pelo mecanismo modelado.
O algoritmo de ED empregado está disponível em Storn e Price (1997).
5.5.3 Passo c: Entrada de PG no modelo mecânico preliminar
Aqui são substituídos os PG em relação às referencias St e S f no mo-
delo mecânico preliminar, na sua postura de extensão máxima (0◦ de flexão).
Os PG são fornecidos desde o passo b.
O modelo mecânico, provido dos PG (Figura 5.11), possibilita estabe-
lecer i equações vector-loop por cada uma das i=5 pernas da sua topologia.
5.5.4 Passo d: Resolução das equações vector-loop
Tendo a topologia e os PG do modelo mecânico, neste passo são esta-
belecidas e resolvidas as equações vector-loop para 12 posturas do fêmur em
relação a tíbia modelada. Obtém-se nesta etapa os parâmetros cinemáticos do
modelo PC: p=(x,y,z) e v=(α, β, γ), para cada uma das 12 posturas, simulando
a movimentação do modelo em forma discreta.
Para explicação deste procedimento, considere-se a princípio uma única
postura do modelo (e.g. extensão máxima). Nesta postura estabelecem-se
i=5 equações vector-loop, uma por cada i-perna do modelo mecânico, como
apresentado na Figura 5.12. Considerando que as equações vector-loop es-
tão configuradas para a topologia do modelo de 1-DOF, a solução do sistema
pode ser obtido pelo fornecimento do ângulo de flexão α, e pelos PG que vem
do passo anterior. Obtém-se assim os PC: p=(x,y,z) e v=(α, β, γ) para uma
postura.






















Figura 5.11 – Modelo mecânico preliminar provido dos PG.
Para obtenção da movimentação completa do modelo, são utilizados
os 12 ângulos experimentais de flexão α apresentados na primeira coluna da
Tabela 5.2. Esses ângulos α discretizam em 12 pontos o percurso completo da
flexão do joelho. Avaliam-se as i=5 equações vector-loop para j=12 ângulos
de flexão α, e são obtidos os PC para cada uma das 12 posturas, simulando a
movimentação completa do modelo (Figura 5.13).
Neste âmbito, uma importante observação foi realizada: usando a ál-
gebra de quatérnion é obtida a resolução das equações vector-loop aproxi-
madamente quatro vezes mais rápido que utilizando a álgebra de matrizes.
Este fato foi evidenciado em Ponce-Saldias et al. (2014). Para confirmar (e
reproduzir) esta afirmação, basta estabelecer para um determinado ângulo de
flexão α, um set de 5 equações vector-loop tanto para álgebra matricial (eq.
3.5) como para álgebra de quatérnions (eq. 3.15). Cada set de 5 equações
possui 5 incógnitas, por tanto a resolução é direta. A resolução dos sistemas
podem ser realizados em um programa de simulação numérica como Matlab,
verificando os tempos de resolução.






Figura 5.12 – Processo para obtenção dos PC para uma postura do modelo.
lação à álgebra matricial, pois os requisitos de armazenamento do operador
de rotação são reduzidos de nove (matriz) a quatro (quatérnions) (KUIPERS,
1999). Deve-se considerar também que a composição de rotações por qua-
térnions requer de um menor número de operações (multiplicações e somas)
em relação à representação matricial (KUIPERS, 1999; SALAMIN, 1979). Além
disso, a identificação de parâmetros de rotação são facilmente obtidos a partir
do operador quatérnion. Autores como (AKYAR, 2008; CHOU, 1992; HORN,
1987; SARIYILDIZ; TEMELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN et al., 2008) já
indicam a álgebra de quatérnions como um forte concorrente da álgebra ma-
tricial, apresentando um melhor desempenho computacional, principalmente
na análise de problemas que envolvem rotações espaciais.
5.5.5 Passo e: Quantificação do erro
Nesta etapa (Figura 5.10) são comparados : os parâmetros cinemáticos
experimentais PC* (etapa a) com os parâmetros cinemáticos do modelo PC
(passo d), para cada uma das 12 posturas, em forma sequencial (Figura 5.14).
A comparação entre PC e PC* gera a função denominada Quantifica-
ção do Erro (eq. 5.4).
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Figura 5.13 – Processo para obtenção dos PC para o movimento do modelo.
Figura 5.14 – Processo de Quantificação do Erro para cada um das 12
posturas.
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A Quantificação do Erro corresponde à soma dos erros εn j, correspon-
dentes a cada uma das j=(1, ...,12) posturas. O erro εn j está definido na eq.
5.6:
εn j = (PCn j−PC∗n j)2/(FPn j)2 (5.5)
onde n corresponde a cada um dos 5 PC. Especificamente:
PC1 j = β
PC2 j = γ
PC3 j = x
PC1 j = y
PC1 j = z
FPn j corresponde à função peso, necessária para compensar as dife-
renças de dimensão e tamanhos entre cada um dos n PC. A função peso é
definida na eq. 5.6:
FPn j = max[PC∗n j]−min[PC∗n j] (5.6)
onde max[PC∗n j] e max[PC∗n j], (n=1,...,12; j=1,...,5) correspondem ao máximo
e mínimo valor dos PCn j respectivamente, no percurso completo do movi-
mento do modelo. Em particular esta função peso é usada devido a que já
demostrou ser efetiva na resolução de este tipo de problemas (OTTOBONI et al.,
2005b).
Se o valor da função Quantificação do Erro excede um pequeno valor
(ajustado pelo usuário) denominado VTR ou value to reach, os PG são otimi-
zados novamente na etapa b, começando um novo processo de iteração, para
minimizar a diferença entre os PC e os PC*. Isto faz com que o movimento
do modelo se "aproxime"em cada iteração com o movimento do joelho real.
Quando soluções das equações vector-loop resultam em valores ima-
ginários, um valor extremadamente alto é atribuído à Quantificação do Erro
como forma de penalização.
O processo de otimização dos PG é repetido até que o valor da função
Quantificação do Erro chega a ser menor ou igual ao valor VTR. Quando
isso acontece, significa que é obtido o modelo cinemático definitivo, cujos
PG finais estão otimizados para produzir um movimento muito parecido com
o movimento obtido experimentalmente em um joelho humano; em outras
palavras, obtém-se um modelo com PC próximos aos PC*.
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Na sequência são apresentados os resultados das simulações para o
modelo cinemático definitivo aqui proposto.
5.5.6 Resultados e validação da modelagem cinemática proposta
Nesta seção são apresentados e validados os PC resultantes das simu-
lações do modelo cinemático definitivo. Também são apresentados os PG
finais da modelagem aqui proposta. Nas Figuras 5.15 e 5.16 são apresentadas
respectivamente, a orientação 2 e posição do fêmur em relação à tíbia, em
função do ângulo de flexão α. Nestas figuras estão apresentados também os
dados experimentais, e os resultados dos dois modelos existentes mais rele-
vantes: Punho esférico SPM (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI et al.,
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Figura 5.15 – Orientação do fêmur em relação à tíbia.
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Figura 5.16 – Posição do fêmur em relação à tíbia.
Na Figura 5.17 é apresentado o erro absoluto (EA) do movimento do
modelo proposto, medido como a diferença entre o valor experimental e o
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Figura 5.17 – Erro absoluto EA do movimento do modelo proposto.
Pode ser observado na Figura 5.17a que o EA máximo para translação
do modelo proposto é de 2,3mm, correspondente ao deslocamento x nos 112◦
de flexão. Deve-se considerar que os EA máximos dos outros dois modelos é
aproximadamente 2 mm ao 70◦ de flexão (Figura 5.16a) e de 1,2mm nos 112◦
de flexão. Os EA máximos para as translações em y e z do modelo proposto
(0,4mm e 1,4 mm respectivamente) são considerados pequenos em relação
ao percurso total de cada translação.
Em relação ao EA de orientação, a rotação interna-externa (γ) do mo-
delo proposto apresenta um valor máximo de 5,1◦ nos 112◦ de flexão (Figura
5.17b). Por sua parte, o modelo Punho esférico SPM apresenta uma dife-
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rença máxima com os dados experimentais de 4,5◦ nos 30◦ de flexão (Figura
5.15b). Os EA máximos para a orientação β do modelo proposto é de 1,2◦
nos 112◦ de flexão, enquanto que o modelo 1-DOF 5-5 apresenta 0,7◦ nos
18◦ de flexão (Figura 5.15a).
O resultado de movimento do modelo proposto é diferente em relação
aos outros modelos, devido a que a mesma geometria do modelo proposto é
diferente, permitindo atingir uma maior amplitude de movimento. Embora
os resultados do movimento do modelo 1-DOF 5-5 sejam mais próximos aos
experimentais do que os resultados do movimento simulado pelo modelo pro-
posto, estes resultados podem ser aprimorados por modificação dos domínios
de busca e redução do valor VTR. Os resultados acima apresentados são obti-
dos mediante a escolha de um VTR=0,2, demorando 40 horas para encontrar
a solução (PG finais) por álgebra matricial, usando um computador com 4GB
em RAM e um processador Intel Core i5.
Evidenciado por sucessivos testes realizados com diversos valores de
VTR, pode-se afirmar que quanto menor o valor VTR, maior é o tempo de
processamento para obter uma solução.
Os PG finais para o modelo proposto, com um VTR=0,2 são apresen-
tados na Tabela 5.3. Os PG do modelo 1-DOF 5-5 estão apresentados na
Tabela 5.4. Pode ser observado que os PG finais do modelo proposto são
muito próximos aos publicados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013) no seu
modelo 1-DOF 5-5, tendo uma diferença máxima de 0,8mm.
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Tabela 5.3 – Parâmetros Geométricos finais PG do modelo proposto, com Ai
medidos em relação a St e Bi medidos em relação S f , (i = 1, ...,5).
PG modelo proposto
x (mm) y (mm) z (mm) Comprimento (mm)
A1 12,73 1,49 -3,10
A2 -19,44 -11,41 -3,41
A3 15,11 -97,08 -9,74
A4 9,00 -47,34 20,42
A5 -3,24 29,08 -32,44
B1 -8,64 1,11 10,34
B2 -2,20 -0,42 -3,56
B3 1,32 3,288 -46,48
B4 -4,55 2,49 22,67







Tabela 5.4 – Parâmetros Geométricos PG do modelo 1−DOF 5−5, com Ai
medidos em relação a St e Bi medidos em relação S f , (i = 1, ...,5)
(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013).
PG modelo 1−DOF 5−5
x (mm) y (mm) z (mm) Comprimento (mm)
A1 13,30 0,68 -3,8
A2 -19,20 -10,83 -3,38
A3 14,65 -97,29 -9,88
A4 8,31 -47,21 20,55
A5 -3,61 28,79 -32,49
B1 -8,06 0,51 10,50
B2 -2,66 -1,16 -4,23
B3 1,15 4,21 -46,77
B4 -4,23 2,12 23,12








Na atualidade o foco das modelagens espaciais do joelho baseada em
teoria de mecanismos está na cinemática de posição. Estas modelagens não
fornecem informações das forças do modelo, precisando de análises adicio-
nais para este fim. Isto é de especial atenção pela complexidade do problema,
pois a função dos ligamentos varia dependendo do ângulo de flexão do joe-
lho. Embora existam modelos dinâmicos (ANDRIACCHI et al., 1983; WISMANS
et al., 1980; ABDEL-RAHMAN; HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN;
WILLS, 2002) com representação de estruturas anatômicas mais complexas,
eles precisam de uma alta demanda computacional (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CISI, 2013), perdem-se as funções de restrição das estruturas anatômicas e os
resultados são difíceis de interpretar para cirurgiões e projetistas de próteses.
A modelagem estática aqui proposta é baseada no método de Davies,
que fornece uma abordagem única e sistematizada para a análise estática do
modelo mecânico do joelho, oferecendo uma solução para o cálculo das for-
ças envolvidas em cada posição, permitindo a análise da função de cada es-
trutura anatômica e com uma baixa demanda computacional.
Com o intuito de ajudar na leitura, é montado no começo da seção
um quadro resgatando as principais equações do capítulo de Fundamentos
Teóricos e que são usados na técnica da presente modelagem.
Em particular, a modelagem estática proposta permite analisar a força
in situ do LCA (ou enxerto) em função de uma força externa aplicada no
joelho. Essa análise pode fornecer dados valiosos para o planejamento pré-
operatório.
O processo de modelagem estática proposto, contempla a modelagem
e simulação do procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998),
onde são aplicadas cargas sobre um joelho cadavérico mediante um sistema
robótico. Os resultados experimentais são comparados com os simulados para
validação.
A modelagem estática proposta consiste em cinco passos principais:
(a) identificação das sucessivas posições dos elementos anatômicos, (b) ca-
racterização topológica do mecanismo, (c) caracterização estática dos acopla-
mentos do mecanismo, (d) estabelecimento e solução do sistema de equações
estáticas e (e) resultados e validação. Cada passo principal está dividido em
etapas.
Na figura 5.18 são apresentados esquematicamente cada um dos pas-
sos e etapas que compõem o processo de modelagem estática proposto.
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Processo de modelagem estática
   
Passo a: Identificação das sucessivas posições dos elementos anatômicos.
             - Análise de tipo geométrica e cinemática.     
Passo b: caracterização topológica do mecanismo.               
   - Etapa b.1) Representação da rede de acoplamentos
                                (Análise topológica).
- Etapa b.2) Representação do grafo de acoplamentos GC
                                (Análise topológica).
Passo c: Caracterização estática dos acoplamentos do mecanismo.               
   
   - Etapa c.1) Modelagem das condições de carga                      (Análise estática e geométrica).
- Etapa c.2) Internalização das cargas externas
                     (Análise estática e geométrica).
- Etapa c.3) Representação do grafo das ações GA
                     (Análise estática e topológica).
- Etapa c.4) Construção dos Heliforças $
                   (Análise estática e geométrica).
Passo d: Estabelecimento e solução do sistema de equações estáticas.        
   
   - Etapa d.1) Estabelecimento da matriz das Ações Unitárias [AD]
                      (Análise estática e geométrica).
- Etapa d.2) Construção e solução do sistema de equações estáticas
                     (Análise estática e geométrica).
Passo e: Resultado e validação.        
- Etapa e.1) Resultados das forças dos elementos anatômicos.
                     (Análise estática e cinemática).
- Etapa e.2) Validação da força in situ no LCA com dados 
                    experimentais (Análise estática e cinemática).
Figura 5.18 – Processo sequencial para modelagem estática composto de
passos principais divididos em etapas.
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5.6.1 Passo a: Identificação das sucessivas posições dos elementos anatô-
micos
As posições iniciais dos elementos anatômicos modelados, correspon-
dem às coordenadas de cada junta esférica do modelo (Ai e Bi, i = 1, ...5),
medidas em relação a um único sistema de referência, quando o modelo está
na posição correspondente a α= 0◦ de flexão.
As posições dos elementos anatômicos podem ser obtidas em função
dos PG finais (Tabela 5.3).
Como neste processo de modelagem é utilizado a teoria de helicoides,
de aqui em diante os PG de posição serão denominados com uma notação
apropriada. De este modo: Ai=~S0Ai e Bi=~S0Bi , (i = 1, ...5).
Neste contexto, tem-se duas configurações possíveis para estabelecer
as posições dos elementos anatômicos: uma configuração que considera o
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movimento do fêmur (S f ) em relação à tíbia (St ) (Figura 5.19a), e a outra
configuração correspondente à sua a inversão cinemática, que considera o




Figura 5.19 – Duas configurações para a descrição do movimento dos
elementos anatômicos do joelho: a) com referência na tíbia St e b) com
referência no fêmur S f .
A primeira configuração (Figura 5.19a) já foi utilizada para avaliar as
equações vector-loop no processo de modelagem cinemática. Mas agora é
considerada configuração com inversão cinemática (Figura 5.19b), devido a
que a presente modelagem estática está baseada em um procedimento expe-
rimental (WOO et al., 1998), onde a tíbia é movimentada em relação ao fêmur,
mantendo o fêmur fixo. Na configuração que adota a inversão cinemática,
idêntica à utilizada por Woo et al. (1998), a força anterior tibial aplicada varia
sua orientação quando variado o ângulo de flexão, de maneira que essa força
é sempre perpendicular à tíbia.
Como ~S0Ai está definido em relação a o sistema St , é considerada a eq.
5.7 que relaciona ~S0Ai com o sistema S f , adotando assim a configuração de
inversão cinemática:
f~S0Ai =−p+B RA~S0Ai , (i=1,...,5) (5.7)
onde:
• f~S0Ai é o ponto ~S0Ai medido em relação a S f ;
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• BRA = [ARB]−1 é a matriz que descreve a rotação de St em relação a S f ;
• p é o vetor que descreve a posição (x,y,z) de St em relação a S f .
Considerando os dados obtidos para os PC (Figuras 5.15 e 5.16) e
para os PG finais (Tabela 5.3), é resolvida a eq. 5.7 para o todo o percurso da
flexão-extensão, obtendo-se as sucessivas posições f~S0Ai , (i = 1, ...,5).
Por sua vez, as posições ~S0Bi são fixas e estão medidas em relação a
S f (eq. 5.8), portanto ~S0Bi obtêm-se diretamente dos PG finais da Tabela 5.3.
f~S0Bi =~S0Bi , (i=1,...,5) (5.8)
5.6.2 Passo b: Caracterização topológica do mecanismo
Este passo está formado por duas etapas: b.1 e b.2. Na etapa (b.1) é
estabelecida a rede de acoplamentos que é necessária para formar na etapa
(b.2) o grafo de acoplamentos do mecanismo.
Etapa (b.1): Representação da rede de acoplamentos.
A rede de acoplamentos é uma representação da topologia do mo-
delo mecânico proposto. Na rede de acoplamentos, os acoplamentos do
mecanismo são representados por vértices denominados por letras: Ai e Bi,
(i = 1, ...,5). Cada corpo da rede de acoplamentos representa um elo do me-
canismo, que é denominado por um número. Na Figura 5.20 é representada a
rede de acoplamentos.
A1 A2 A3 A4 A5
B5B2B1 B3 B46
0
1 2 3 4 5
Figura 5.20 – Rede de acoplamentos do modelo.
Etapa (b.2): Representação do grafo de acoplamentos GC.
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Esta etapa trata da constituição do grafo de acoplamentos GC, onde
cada corpo da rede de acoplamentos é representado por um vértice e cada
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K1
Figura 5.21 – Grafo de acoplamentos GC do modelo.
Onde as arestas do grafo GC estão orientadas no sentido dos vértices
menores para os maiores. Observando a Figura 5.21 podem ser determinados:
• o número de vértices υ=7,
• o número total de cortes k definido por (TSAI, 2001): k=υ-1=6, e
• o número total de arestas e do grafo de acoplamentos: e=11.
Para determinação dos cortes no grafo GC deve ser considerado que
cada um dos k=6 cortes tem de separar o grafo GC em 2 grafos diferentes
(DAVIES, 2006). Cada k corte está representado com uma linha tracejada ver-
melha na Figura 5.21.
5.6.3 Passo c: Caracterização estática dos acoplamentos do mecanismo
Nesta etapa devem ser determinadas as cargas externas, modeladas e
internalizadas, reunindo todas as características dos acoplamentos necessárias
à formação das heliforças e à construção do grafo de ações GA. Este passo
consta de 5 etapas, que são explicadas na sequência:
Etapa c.1: Modelagem das condições de carga.
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Nesta etapa são modeladas as cargas externas aplicadas no joelho, con-
siderando o procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998). Para
esta modelagem, será utilizada a Lei dos cortes estabelecida por Davies (DA-
VIES, 2006, 1995).
Para entender a modelagem das cargas é necessário conhecer primeiro
o procedimento experimental realizado por Woo et al. (1998) (Figura 5.22a),
que é descrito na sequência. Woo et al. (1998) analisou a força in situ do LCA
utilizando nove espécimes de joelho humano. Estes joelhos foram preparados
deixando unicamente a cápsula articular e os ligamentos. A tíbia e o fêmur
foram cortados a 200 mm do eixo articular e fixados os extremos com abra-
çadeiras cilíndricas de alumínio. A abraçadeira que segura o fêmur foi fixada
rigidamente a uma estrutura com a base solidária ao chão. A abraçadeira que
segura a tíbia foi fixada ao sensor universal de força UFS, que por sua vez
foi fixado no efetuador do robô (figura 5.22a). O robô utilizado corresponde
a um manipulador serial PUMA de 6−DOF , modelo 762, com capacidade
de força de 450 N com o braço totalmente estendido. O controle de posição
do manipulador possui uma repetibilidade para posição e orientação de 0,02
mm e 0,02◦, respectivamente. O controle de força do manipulador é adicio-
nado mediante o sensor de força e torque UFS JR3 modelo 4015, com uma
repetibilidade da força e do torque de 0,2 N e 0,01 Nmm, respectivamente.
Para obter a força in situ no LCA 3, o robô aplica uma carga anterior
tibial no joelho, como mostrado na Figura 5.22a. A carga é aplicada para 5
posições , no percurso da movimentação passiva do joelho, fixando o ângulo
































Figura 5.22 – a) Procedimento experimental proposto por Woo et al.
(1998, 2006b) para conhecer a força in situ. b) Modelagem estática do
procedimento experimental.
Woo et al. (1998) decide aplicar a carga com uma direção anterior
3A força in situ no LCA varia no percurso da flexão.
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tibial porque o LCA é o principal limitador do deslocamento anterior da tíbia
em relação ao fêmur. Portanto a carga aplicada pelo robô afeta principalmente
o LCA 4.
Para análise das forças no joelho, o sensor UFS permite salvar os da-
dos de força e torque que acontecem na tíbia, e mediante operações com o
Jacobiano inverso [J]−1 (FUJIE et al., 1996) é obtida a força in situ no LCA
(WOO et al., 1998, 2006a, 2004, 2006). As forças e momentos associados ao
movimento do joelho são medidos em relação a um sistema cartesiano fixo
ao UFS. Daqui as forças e momentos medidos desde o UFS devem ser trans-
formados matematicamente para forças e momentos no sistema coordenado
anatômico do fêmur. O detalhamento matemático pode ser achado em Fujie
et al. (1996). O método matemático de transformação consiste em definir um
vetor de forças e momentos de dimensão 6x1 medido desde o UFS, denomi-
nado UFSF :
UFSF = [ fxUFS , fyUFS , fzUFS ,mxUFS ,myUFS ,mzUFS ]
T (5.9)
Da mesma forma é definido um vetor de forças e momentos para o
sistema coordenado anatômico do fêmur, denominado AnatF :
AnatF = [ fx, fy, fz,mx,my,mz]T (5.10)
Mediante a aplicação do principio de trabalho virtual (FUJIE et al., 1996)
pode se obter a matriz do Jacobiano de 6x6.

x · sβ · sγ− y · cβ · cγ −cβ · sγ −y · sγ cγ 0 0
x · cβ sβ 0 0 0 0
−x · sβ · sγ− y · cβ · cγ cβ · cγ y · cγ sγ 0 0
−cβ · sγ 0 cγ 0 0 0
sβ 0 0 0 1 0
cβ · cγ 0 sγ 0 0 0
= [J]6×6 (5.11)
O Jacobiano representa a posição e orientação relativa entre dois sis-
temas coordenados. A transformação entre os dois vetores de força-momento
UFSF e AnatF é apresentada na equação 5.12:
AnatF = [J]−1 ·UFS F (5.12)
Daqui todas as forças e momentos medidos em relação ao sistema de
coordenadas do UFS podem ser expressos em relação ao sistema coordenado
anatômico do joelho.
4mas também afeta o LCP e outras estruturas adjacentes.
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A modelagem estática do procedimento experimental proposto por
Woo et al. (1998) é apresentada na Figura 5.22b. Nesta modelagem é ado-
tado o sistema de referência inercial coincidente com o sistema de referência
do fêmur S f . Esta convenção adotada corresponde à inversão cinemática que
descreve a movimentação da tíbia em relação ao fêmur, explicada no passo a
do presente processo.
A força anterior tibial Fx exercida pelo robô (Figura 5.22b) tem uma
orientação paralela ao eixo xt (do sistema móvel St ) sendo aplicada na tíbia a
uma distância de 200 mm em yt . A força Fx varia sua orientação conforme o
ângulo de flexão da tíbia.
Para cada ângulo de flexão α avaliado, a força Fx vem acompanhada
de um torque Mz (em torno do eixo zt ) que restringe e fixa esse ângulo de
flexão avaliado, provocando uma condição estática 5 ou de movimento nulo.
A força Fx e momento Mz aplicados na tíbia, são transmitidos pelos
ligamentos e côndilos até o fêmur, na forma de uma força de reação Fxr e um
torque de reação Mzr, modeladas em azul na Figura 5.22b.
Etapa c.2: Internalização das cargas externas.
Para modelagem estática pelo método de Davies (DAVIES, 2006, 1995)
o mecanismo deve ser restringido para prevenir qualquer movimento. As
cargas externas de reação, ou ações ativas Fxr e Mzr, devem ser internalizadas
e substituídas por ações equivalentes nos acoplamentos do mecanismo. Essas
ações equivalentes correspondem às ações passivas RAix, RAiy , RAiz, RBix, RBiy
e RBiz, (i = 1, ...,5) apresentadas na Figura 5.23.
Neste caso o efeito da internalização equivale a travar o mecanismo,
impedindo o movimento.
Cada par esférico do mecanismo (Figura 5.23) possui restrições cine-
máticas que impedem a translação ao longo das três direções coordenadas x f ,












Os subscritos x, y e z indicam a direção das restrições unitárias dos pares
esféricos Ai e Bi, (i = 1, ...,5).







































































Figura 5.23 – Ações internalizadas nos acoplamentos do modelo proposto.
Etapa c.3: Representação do grafo das ações GA.
Uma vez que as ações são internalizadas, é construído o grafo das
ações GA (DAVIES, 2006) (Figura 5.24), onde:
• cada vértice numerado representa um elo do mecanismo;
• 30 arestas pretas representam às ações passivas;
• 2 arestas vermelhas representam às ações ativas Fx e Mz; e
• k=6 cortes identificados na rede de acoplamentos (Figura 5.21), são
substituídos e representados com linhas tracejadas vermelhas.
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Figura 5.24 – Grafo das ações GA.
O grau de restrição bruto do sistema C é definido como o número de
variáveis do sistema, e corresponde ao número total de arestas do grafo das
ações GA. O grau de restrição bruto do sistema C pode ser também obtido
pela eq. 5.14:
C =Cp+Ca = 30+2 = 32 (5.14)
onde Cp é o número das ações passivas e Ca é o número das ações ativas. As
arestas que representam Mz e Fx têm direção do fêmur para a tíbia (Figura
5.24).
Etapa c.4: Construção dos heliforças $.
Considerando que os estados das ações passivas e de Fx correspondem
a estados puros de força, as heliforças equivalentes possuem passo nulo h=0









Por outro lado, o momento Mz equivale a um estado de ações pura-
mente binário (torque ~T ), equivalente a um Heliforça de passo h =∞ (eq.
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Considerando a forma dos heliforças (Equações 5.16 e 5.15), os ve-
tores posição (eq. 5.7 e 5.8) e os vetores de direção unitária (eq. 5.13), são
obtidos os seguintes heliforças para as cargas ativas e para cada acoplamento













































onde f~S0Fx corresponde ao ponto de aplicação da forca Fx sobre a tíbia, me-
dida desde S f .
5.6.4 Passo d: Estabelecimento e solução do sistema de equações estáticas
Para uma cadeia restringida com ações internalizadas, possuindo k
cortes no espaço λ, podem ser descritas λ.k equações, que expressam as con-
dições que devem satisfazer por C incógnitas.
Na sequência são seguidos os passos para estabelecer o sistema de
equações estáticas estabelecidas pela Lei dos Cortes de Davies. A resolução
do sistema fornece as forças que atuam em cada acoplamento do modelo
estático proposto.
Etapa d.1: Estabelecimento da matriz das Ações Unitárias
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A Lei dos Cortes de Davies (DAVIES, 2006) estabelece que que a soma
algébrica dos heliforças $ que pertencem a um mesmo corte é zero (eq. 3.33).
Para aplicar esta Lei é construída a matriz das Ações Unitárias ˆ[AD]λ.k×C,
apresentada na eq. 5.18. Esta matriz está formada de heliforças normalizados
pela magnitude correspondente (eq. 3.31).
As filas da matriz ˆ[AD]λ.k×C correspondem aos cortes k.
As colunas da matriz ˆ[AD]λ.k×C estão compostas pelos heliforças nor-
malizados $ˆA1 , $ˆA2 , $ˆA3 , $ˆA4 , $ˆA5 , $ˆB1 , $ˆB2 , $ˆB3 , $ˆB4 , $ˆB5 , $ˆMz , $ˆFX , respecti-
vamente, considerando que:
• $Aˆi = [$Aˆix,$Aˆiy,$Aˆiz]6×3, (i = 1, ...,5),
• $Bˆi = [$Bˆix,$Bˆiy,$Bˆiz]6×3, (i = 1, ...,5),
• $Mz = [$Mz]6×1,
• $Fx = [$Fx]6×1.
O vetor que possui as magnitudes dos heliforças é chamado de vetor





(eq. 5.19). Para estabelecer este vetor
deve ser considerado que:
• RAi = [RAix ;RAiy ;RAiz ]T1×3, (i = 1, ...,5),
• RBi = [RBix ;RBiy ;RBiz ]T1×3, (i = 1, ...,5),
• Mz = [Mz]1×1,
• Fx = [Fx]1×1.
Em esta etapa é estabelecida a relação de dependência de intensidade
de $Mz com $FX .
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k 1 k 2 k 3 k 4 k 5 k 6







































































































































































































































































Etapa d.2: Construção e solução do sistema de equações da estática
Aplicando a Lei dos Cortes de Davies (eq. 3.33) ao modelo estático












O sistema acima apresentado está expressado em forma semi expan-
dida na eq. 5.24.
A consistência do sistema de equações depende do posto a da matriz
[AˆN ]36×32, sendo que o posto a corresponde ao número de linhas (ou de equa-
ções) linearmente independentes.
Reduzindo-se a matriz [AˆN ]36×32 para sua forma escalonada por li-
nhas, resulta na matriz [AˆNESC ]31×32 onde o posto correspondente é a=31 li-
nhas linearmente independentes. A Lei dos Cortes na forma escalonada está












Substituindo os valores de C= 32 e a=31 na eq. 3.35, é obtido CN = 1,
o que significa que é necessário impor 1 variável primária para obter a solução
do sistema.
O sistema de Equações 5.21 pode ser particionado como na eq. 3.36,















Onde as variáveis primárias levam o sub-índice P e as variáveis secun-
dárias levam o sub-índice S. O último passo é isolar o vetor das incógnitas
(eq. 3.37) {ΨS}31×1 = [RA1 RA2 RA3 RA4 RA5 RB1 RB2 RB3 RB4 RB5 Mz]T , o que














































































































        36×
32










































5.6.5 Passo e: Resultados e validação
Neste passo são apresentados os resultados das forças nos ligamentos
e nos côndilos do modelo proposto, baseados na modelagem estática do pro-
cedimento experimental proposto por Woo et al. (1998). No procedimento
experimental é aplicada uma força anterior tibial ~Fx = 110N paralela ao eixo
xt da tíbia, para os seguintes ângulos de flexão: 0◦, 15◦, 30◦, 60◦, 90◦ Por sua
vez, os resultados simulados são obtidos para uma aplicação contínua de Fx
desde 0◦ até 120◦.
Para validação, os resultados simulados são comparados com os obti-
dos experimentalmente por Woo et al. (1998).
Etapa e.1: Resultados
A solução estática {ΨS}31×1 = [RA1 RA2 RA3 RA4 RA5 RB1 RB2 RB3 RB4
RB5 Mz]
T é obtida por imposição de ~ΨP = ~Fx (eq. 5.23) para todo percurso da
flexão do joelho.
As forças in situ no LCA (FLCA), LCP (FLCP) e LCM (FLCM) são cal-
culadas mediante a norma das ações que acontecem nos acoplamentos A1, A2






















As forças de compressão nos côndilos medial (FCL) e lateral (FCM) são
calculadas mediante a norma das ações que acontecem nos acoplamentos A4















Na parte superior da Figura 5.25 apresentam-se as forças in situ dos
ligamentos do modelo, devido a aplicação da carga ~Fx=110N ao longo do
movimento de flexão. A força in situ do LCA (FLCA) está representada como
uma linha tracejada vermelha, a força in situ do LCP (FLCP) está represen-
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tada como uma linha pontilhada azul e a força in situ do LCM (FLCM) está
representada como uma linha contínua verde.
Na parte inferior da 5.25 são apresentadas as forças nos côndilos mo-
delados, devido a aplicação da carga ~Fx=110N ao longo do movimento de
flexão. As forças no côndilo medial (FCM) estão representadas como uma li-
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Figura 5.25 – Resultado da simulação: forcas nos elementos anatômicos do
modelo proposto, devido a uma carga anterior tibial ~Fx = 110 N, ao longo do
movimento de flexão do joelho.
A metodologia de modelagem estática proposta foi também aplicada
para o modelo 1−DOF5− 5, utilizando os PG e PC indicados por Parenti-
Castelli e Sancisi (2013).
Na parte superior da Figura 5.26 apresentam-se as forças in situ dos
ligamentos do modelo 1−DOF5− 5, devido a uma carga anterior tibial ~Fx
ao longo do movimento de flexão. A força FLCA está representada como uma
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linha tracejada vermelha, a força FLCP está representada como uma linha pon-
tilhada azul e a força FLCM está representada como uma linha contínua verde.
Na parte inferior da 5.26 são apresentadas as forças de compressão nos
côndilos. As forças no côndilo medial FLCM estão representadas como uma









































Figura 5.26 – Resultado da simulação: forcas nos elementos anatômicos do
modelo 1-DOF 5-5 devido a uma carga anterior tibial ~Fx = 110 N, ao longo
do movimento de flexão do joelho.
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Etapa e.2: Validação
Para validação da metodologia proposta são comparados os resultados
da força in situ no LCA, obtidos mediante:
• aplicação da metodologia de modelagem estática ao modelo proposto,
• aplicação da metodologia de modelagem estática ao modelo 1−DOF 5−
5 (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010),
• o procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998).
A comparação dos três resultados são mostrados na Figura 5.27, onde
os dados obtidos experimentalmente estão representados por uma linha contí-
nua preta e as barras verticais correspondem ao desvio padrão. Os dados obti-
dos do modelo proposto estão representada por uma linha tracejada vermelha,
e finalmente, os dados obtidos do modelo 1−DOF 5−5 estão representados
por uma linha pontilhada azul.
Observa-se que as duas curvas obtidas por aplicação da metodologia
de modelagem estática, possuem comportamentos similares, apresentando
valores de força máximos próximos da extensão do joelho, correspondendo
ao funcionamento característico do LCA (KAPANDJI et al., 2000).
Observa-se também que os valores obtidos por aplicação da metodolo-
gia proposta, ao modelo 1−DOF 5−5, são mais próximos aos experimentais
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Figura 5.27 – validação dos resultados da força in situ no LCA.
Na sequência é realizada a simulação da forca in situ considerando à
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variação da carga externa.
Na Figura 5.28a são apresentados os resultados das simulações para as
forças in situ no LCA utilizando a modelagem proposta, quando é variada a
magnitude da força anterior tibial ~Fx para: 110N, 88N, 66N, 44N e 22N. Para
cada uma de essas cargas ~Fx, as forças in situ são obtidas nos seguintes ângu-
los de flexão: 0◦, 15◦ , 30◦ , 60◦ , 90◦. Estes resultados são comparados com
os resultados experimentais propostos por Woo et al. (1998) (Figura 5.28b)
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Figura 5.28 – Validação dos resultados da força in situ no LCA considerando
a variação da carga externa F1, ao longo la flexão do joelho: a) Resultados
da metodologia proposta, b) Resultados experimentais (WOO et al., 1998).
Observando ambas as figuras, pode-se constatar que o comportamento
do gráfico obtida por simulação é similar ao obtido experimentalmente, obtendo-
se os máximos valores de força in situ próximo aos 15◦; tendo uma tendência,
como conjunto, à diminuição da força in situ conforme aproxima-se à flexão
máxima.
Observa-se também (Figura 5.28a) que em 0◦ de flexão a forca in
situ diminui em relação aos 15◦, dando ao gráfico uma forma convexa. Isso
não foi possível de reproduzir nos modelos bidimensionais apresentados em
(PONCE-SALDIAS et al., 2013, 2013) (Anexos).
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5.7 EXEMPLO DE APLICAÇÃO DA METODOLOGIA PROPOSTA PARA
O PLANEJAMENTO PRÉ-OPERATÓRIO: SIMULAÇÃO DA FORCA
IN SITU NO ENXERTO DE LCA CONSIDERANDO A VARIAÇÃO
DO PONTO DE INSERÇÃO
A localização do ponto de inserção do enxerto é muito importante na
reconstrução do LCA. Em (ZATSIORSKY, 1998) é apresentado um caso de es-
tudo, que analisa o efeito no joelho de pequenas variações na localização do
enxerto de substituição do LCA. Em particular, foi calculada a relação de
deslizamento (Slip Ratio) para oito diferentes pontos de inserção no fêmur. O
Slip Ratio corresponde à relação entre o movimento de rolamento e desliza-
mento entre o fêmur e a tíbia.
A Figura 5.29 apresenta uma visão geral do procedimento. A Figura
5.29A representa o LCA e o LCP no fêmur. A Figura 5.29B ilustra os oito
diferentes pontos de inserção do enxerto no fêmur, numerados de 0 a 7, tendo
como ponto central o ponto de inserção natural do LCA. O raio r tem um
valor de 3mm e é igual a um décimo do comprimento total do LCA.
O Slip Ratio para os pontos 2 e 6, estão representados na Figura 5.29C
e Figura 5.29D, respectivamente.
O reposicionamento do enxerto de LCA no ponto 2 faz com que o Slip
Ratio obtido seja similar ao fisiológico. Quando o enxerto é reposicionado no
ponto 6, o Slip Ratio varia dramaticamente e difere do fisiológico.
Se uma cirurgia fosse ajustada para o ponto 6, o deslizamento do fêmur
seria muito maior que seu rolamento sobre a tíbia, portanto diferentes partes
do côndilo femoral fariam contato com a mesma parte da superfície tibial,
causando lesões na tíbia. Seria recomendado o reposicionamento do enxerto
no fêmur para o ponto 2, pois o Slip Ratio obtido é mais similar ao fisiológico.
Como exemplo de aplicação da metodologia proposta, realizou-se a
simulação da força in situ para os pontos 2 e 6, considerando as condições
de carga propostas por Woo et al. (1998) e um raio r com um valor de 3mm
equivalente a um décimo do comprimento do total do LCA modelado. A
variação da localização do enxerto foi realizada modificando as coordenadas
~S0Ai (eq. 5.7).
Foi obtido, em concordância com (ZATSIORSKY, 1998), que o melhor
ponto para inserção do enxerto seria o ponto 2 6. Na análise pelo método pro-
posto obtém-se uma força in situ mais similar à fisiológica quando o enxerto
é reposicionado no ponto 2 (linha tracejada vermelha da Figura 5.30). Na
6Zatsiorsky (1998) indica que o melhor ponto para inserção é o 2 com base no slip ratio
experimentalmente obtido. Na metodologia proposta obtem-se que o melhor ponto também é o
2 mas com base na força in situ do LCA.
176
mesma Figura pode-se observar que quando o enxerto de LCA é posicionado
no ponto 6, a força in situ diverge do valor fisiológico (linha pontilhada azul
da Figura 5.30). Na Figura 5.30, o valor da força in situ fisiológica (LCA
intacto) corresponde à linha continua preta, obtida por (WOO et al., 1998).
Phisiologic
Dislocation in direction 2
Phisiologic
Dislocation in direction 6
axis of the femur shaft r
5o 90o 90o 141o
Figura 5.29 – Geometria da reconstrução do LCA (paneis A e B) e Slip Ratio
para a posição 2 e 4 (paneis C e D) (ZATSIORSKY, 1998). A localização do
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Figura 5.30 – Variação da força in situ no enxerto de LCA em relação à
posição de inserção: para o ponto 2 e para o ponto 6. Linha preta contínua
corresponde aos dados experimentais de um LCA intacto (WOO et al., 1998).
5.8 DISCUSSÃO
Para finalizar o presente capítulo, são apresentadas as Tabelas 5.6, 5.7
e 5.8 com as principais diferenças técnicas e operacionais existentes entre
a metodologia proposta e as outras metodologias de modelagem do joelho
baseados em teoria de mecanismos. As tabelas são comentadas na sequência,
justificando as diferenças indicadas e discutindo suas relevâncias.
5.8.1 Comentários relativos à síntese geométrica - Tabela 5.6
No desenvolvimento da metodologia proposta foram procuradas novas
estratégias para modelagem, sendo uma delas a implementação da Evolução
Diferencial para otimização na síntese geométrica. A ED apresenta várias
vantagens em relação a outras técnicas de otimização como algoritmos gené-
ticos, como por exemplo:
• Apresentar simplicidade e facilidade para implementação do código em
problemas específicos.
• Possuir unicamente três parâmetros de controle e a influência destes
parâmetros no desempenho do algoritmo é bem conhecida.
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• Permitir facilmente a implementação de diferentes possibilidades de
recombinação para produção de novas gerações e vetores testes.
Além disso a ED apresenta-se como um único algoritmo para oti-
mização, em comparação com as metodologias que usam dois algoritmos,
como Parenti-Castelli e Sancisi (2013), Parenti-Castelli (2010), Sancisi e
Parenti-Castelli (2011a, 2010), Sancisi et al. (2011), Sancisi e Parenti-Castelli
(2011b), onde são usados algoritmos genéticos para obter uma solução global
e algoritmos de quase-Newton para refinamento. Em contraste, a ED permite
realizar a busca da solução global e o refinamento mediante o ajuste do fator
de escala Fs no percurso da otimização, sem precisar de algoritmos adicionais.
Operacionalmente para médicos e projetistas de próteses, é uma des-
vantagem que a entrada de dados no processo de otimização seja por determi-
nação das coordenadas exatas, dos centros condilares e das fibras isométricas
ligamentares. Isto exige extensas seções experimentais, devendo identificar as
fibras específicas (dentre todas as fibras das bandas ligamentares) que sofre-
ram uma mínima variação de alongamento durante a movimentação passiva
do joelho (menor que 0,1mm). Além disso o processo de otimização resulta
em valores diferentes aos pontos exatos de inserção ligamentar, obtidos expe-
rimentalmente, por tanto não existe necessidade da determinação exata destes
pontos de inserção.
No método proposto, por outro lado, a entrada de dados para otimiza-
ção é realizada por seleção de amplos domínios de busca nas regiões anatô-
micas do joelho. Isso é uma vantagem operacional pois médicos e projetistas
de prótese não precisariam determinar o exato centro condilar nem as coor-
denadas exatas das fibras isométricas ligamentares, permitindo que a seção
experimental seja mais simples e breve. Neste âmbito, os domínios de busca
ligamentares podem ser ajustados abrangendo toda a região de inserção liga-
mentar, incluindo todas suas bandas. Os domínios de busca condilares podem
ser ajustados mediante uma região que abranja os centros condilares, sendo
que o centro do domínio de busca não tem necessariamente que coincidir
com o centro condilar, portanto não é preciso determinar com exatidão esses
centros específicos.
Os domínios de busca no método proposto, podem ser determinados
pelo uso de sistemas de medição não invasivos, inclusive em pacientes vi-
vos. Um exemplo destes sistemas de medição é a fluoscopia biplanar, que
permite a adquisição de dados geométricos tridimensionais do joelho, que
posteriormente podem ser processados em softwares CAD para ajuste (medi-































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































5.8.2 Comentários relativos à análise do movimento - Tabela 5.6
No método proposto, a equação de malha fechada (vector-loop) que
descreve o movimento do modelo foi resolvida de duas maneiras: usando
álgebra matricial e álgebra de quatérnions. Foi constatado que , usando um
computador com 4GB em RAM e um processador Intel Core i5, o tempo para
resolução do sistema de 5 equações de malha fechada por métodos matriciais,
foi em média de 53,7s. Por sua vez, o tempo de resolução do mesmo sistema,
utilizando álgebra de quatérnions, foi em média de 13,1s, ou seja, aproxi-
madamente 4 vezes mais rápido do que o método matricial. O programa de
simulação numérica utilizado foi Matlab R2012a. Para constatar isso foram
estabelecidas, para um determinado ângulo de flexão α, um set de 5 equações
vector-loop tanto para álgebra matricial como para álgebra de quatérnions,
usando respectivamente as equações 3.5 e 3.15. Cada set de 5 equações pos-
sui 5 incógnitas, por tanto ao substituir os PG da Tabela 5.4 nas equações 3.5
e 3.15 a resolução pode ser obtida em forma direta. Os valores obtidos por
álgebra de quatérnions foram idênticos aos obtidos por álgebra matricial, mas
com os tempos de resolução diferentes.
Considerando que as atuais metodologias utilizam unicamente a álge-
bra matricial para resolução do movimento, vislumbra-se a álgebra de qua-
térnions como uma implementação inovadora para obter os movimentos dos
modelos com um menor tempo de processamento.
Outra importante questão é a amplitude do movimento resolvida para
modelo. Na metodologia proposta, é resolvida a movimentação do joelho
desde a extensão máxima de 0◦ até a flexão máxima de 120◦. Os outros
métodos (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI, 2010; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011b) resolvem o movimento para uma amplitude limitada do
movimento: de 5◦ até 112◦. Isto é um importante fator, pois o joelho natu-
ralmente apresenta movimentos complexos nos ângulos extremos da flexão-
extensão, como por exemplo o auto alinhamento ou auto travamento na posi-
ções de extensão máxima, onde o LCA possui uma força in-situ máxima. Isto
tem uma grande relevância clinica pois a solicitação mecânica do enxerto de
LCA é maior. O movimento na extensão e flexão máxima não puderam ser
representadas nas demais metodologias.
5.8.3 Comentários relativos à análise de velocidades - Tabela 5.6
A análise da cinemática diferencial é facilmente implementável no
método proposto, pois faz parte do método de Davies como uma metodo-
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logia unificada. Isso é demonstrado em Ponce-Saldias et al. (2013)(Anexos),
onde é implementada a análise da estática e da cinemática diferencial pelo
método de Davies para um modelo bidimensional de joelho.
A análise em conjunto das velocidades e das forças para cada posição,
é importante para conhecer a relação velocidade-ângulo de pressão, no pro-
jeto de cames. Neste âmbito, a velocidade torna-se um fator importante no
projeto de prótese condilar, pois as superfícies da tíbia e do fêmur apresentam
movimentos em contato mútuo, similar às cames.
Enquanto que a implementação da análise de velocidades é um fa-
tor importante, as atuais metodologias (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013;
PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI
et al., 2011; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b) nada dizem das velocidades
envolvidas nos elementos anatômicos, nem apresentam facilidade para imple-
mentação desta análise, ou utilizá-las como parte dos critérios da otimização.
5.8.4 Comentários relativos à análise de forças - Tabela 5.7 e 5.8
O método proposto permite a análise de forças internas no joelho,
apresentando explicitamente as forcas in situ dos ligamentos e as forças que
acontecem nos côndilos. Também apresenta uma abordagem organizada e
metódica, viável de ser aplicada em outros modelos mecânicos do joelho.
Além disso, os resultados apresentados permitem uma clara interpretação por
parte de cirurgiões e projetistas de próteses no planejamento pré-operatório,
pois evidencia claramente as funções em força de cada elemento anatômico
modelado, inclusive na variação de cargas externas (como constatado na se-
ção 5.6) e na variação de posições dos elementos anatômicos (como consta-
tado na seção 5.7). Considerando essa versatilidade, a metodologia proposta
permite a análise para pré-tensão do enxerto, em diferentes posições. Devido
a clareza da apresentação das forças internas no joelho, a metodologia pro-
posta apresenta uma alta viabilidade para implementar rotinas de otimização
de forças e otimização geométrica por critérios estáticos.
O método apresentado em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b) é li-
mitado pois não apresenta explicitamente as forças, unicamente apresenta os
movimentos resultantes causados por aplicação de cargas externas. Não for-
nece informações da força in situ nos ligamentos nem nos côndilos em fun-
ção de uma carga externa. Além disso, esta metodologia apresenta um alto
número de elementos (28) e cada um com 2 parâmetros de rigidez e defor-
mação específicos. Deve-se considerar que a metodologia proposta apresenta
7 elementos. O alto número de elementos do método apresentado em (SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b) dificulta a análise e interpretação dos resul-
184
tados para o planejamento pré-operatório (tanto para substituição ligamentar
quanto para projeto de prótese). Devido à complexidade e à especificidade da
modelagem apresentada em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b), sua apli-
cabilidade e generalização como metodologia fica também limitada. A vi-
abilidade para otimização de forças ou otimização geométrica por critérios
estáticos fica limitada devido ao alto número de elementos e à complexidade
da modelagem, o que faria com que a função objetivo seja difícil de tratar
computacionalmente.
Por sua vez, os métodos apresentados por Parenti-Castelli e Sancisi
(2013), Parenti-Castelli (2010), Sancisi e Parenti-Castelli (2011a, 2010), San-
cisi et al. (2011), são puramente cinemáticos e não fornecem nenhuma infor-
mação em relação às forças envolvidas nos diferentes elementos anatômicos,
anulando a aplicabilidade para o planejamento pré-operatório de substituição
ligamentar, que deve considerar a força in situ.
5.9 CONSIDERAÇÕES FINAIS
Este capítulo apresentou uma nova metodologia para modelagem es-
pacial do joelho humano, com base em teoria de mecanismos, Evolução Dife-
rencial e método de Davies, sendo que a cinemática do modelo foi resolvida
por álgebra matricial e álgebra de quatérnions. O capítulo começou pela apre-
sentação das limitações das técnicas atuais, continuando com a descrição da
metodologia proposta.
A metodologia proposta fornece uma abordagem única e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a síntese cinemática
e análise estática, consistindo em quatro passos: (1) modelagem mecânica
preliminar, (2) seção experimental, (3) modelagem cinemática e (4) modela-
gem estática.
• A modelagem mecânica experimental: consiste em uma aproximação
sequencial, onde cada movimento fundamental do joelho é associado
a uma restrição cinemática equivalente. Neste processo é obtido um
mecanismo preliminar representativo do joelho humano, com topologia
similar ao mecanismo originalmente proposto por Sancisi e Parenti-
Castelli (2010).
• A seção experimental: consiste na obtenção de dados experimentais da
geometria e da cinemática da articulação do joelho. Os dados expe-
rimentais foram obtidos de Parenti- Castelli e Sancisi (2013), com o
fim de comparar os resultados do mesmo com obtidos na metodologia
aqui proposta. Os dados experimentais permitem ajustar a geometria
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do modelo nas subsequentes etapas de síntese da metodologia. A me-
todologia aqui proposta obtém os parâmetros geométricos prelimina-
res mediante grandes domínios de busca, em cambio Parenti-Castelli e
Sancisi (2013) obtém esses parâmetros por busca experimental das fi-
bras isométricas ligamentares e dos centroides condilares, o que precisa
de uma extensa seção experimental.
• A modelagem cinemática: consiste na obtenção de um modelo refinado
mediante otimização da geometria do modelo mecânico preliminar ob-
tido no primeiro passo. A função objetivo (FO) da otimização minimiza
a diferença entre a trajetórias do modelo e a experimental. Este passo
permite obter um modelo cinemático definitivo, que é validado com
valores experimentais de movimento. Neste passo foi verificado que a
cinemática resolvida por álgebra de quatérnions é aproximadamente 4
vezes mais rápida que a apresentada por álgebra matricial.
• A modelagem estática: são obtidas as forças nos elementos anatômicos
modelados no joelho, por aplicação do Método de Davies. Para isso são
modeladas as condições de carga correspondentes ao processo experi-
mental proposto por Woo et al. (1998), para cada posição do joelho.
Foram realizadas validações dos resultados da força in situ no LCA,
para várias cargas tibiais, comparando com os resultados experimen-
tais. A modelagem estática foi também validada por um exemplo de
aplicação para o planejamento pré-operatório, onde foi obtida a força
in situ de um enxerto para vários pontos de inserção.
Finalmente foi confeccionada uma tabela apresentando as característi-
cas das metodologias tradicionais em contraste com a metodologia aqui pro-
posta, permitindo a comparação e a discussão das vantagens e desvantagens
apresentadas. Baseando-se nessas discussões, no seguinte capítulo são apre-




Na presente tese foi estudada a anatomia e biomecânica do joelho,
junto com a geometria e cinemática dos manipuladores paralelos adequados
à modelagem do joelho. Foi revisada a literatura relacionada com álgebra
de quatérnions aplicada na robótica y métodos de otimização aplicados na
robótica, como a Evolução Diferencial. Foi também realizada uma revisão
sistemática do estado da arte das modelagens do joelho baseados em meca-
nismos paralelos planos e espaciais. A partir da revisão do estado da arte
foram levantadas críticas e procurou-se melhorias factíveis de serem realiza-
das em relação aos modelos já existentes, em termos das informações obtidas
para o planejamento pré-operatório, aplicabilidade e desempenho.
Considerando isso, o presente estudo apresenta uma nova metodologia
para modelagem estática e cinemática do joelho humano, com base na teoria
de mecanismo, método de Davies e otimização. Esta metodologia apresenta-
se como uma ferramenta de apoio para o planejamento pré-operatório do joe-
lho humano, podendo auxiliar ao cirurgião ortopedista com informações ob-
jetivas simuladas, permitindo a customização da modelagem para cada paci-
ente.
A metodologia de modelagem proposta apresenta várias contribui-
ções:
• A metodologia de modelagem como um todo: permite uma modelagem
cinemática e estática da articulação do joelho, de maneira organizada e
sem precisar de análises adicionais.
• A abordagem sequencial da modelagem mecânica preliminar: dá uma
clara interpretação da função de restrição de cada elemento anatômico
modelado. A abordagem sequencial pode ser aplicada para modelagens
de outras articulações.
• O uso da álgebra de quatérnions: permite obter a resolução do sis-
tema de equações vetoriais de malha fechada (vector-loop) aproxima-
damente quatro vezes mais rápido que utilizando a álgebra matricial.
Isto se deve ao fato de que os requisitos de armazenamento do opera-
dor de rotação são reduzidos de nove (matriz) a quatro (quatérnions).
Além disso, a composição de rotações por quatérnions requer de um
menor número de operações (multiplicações e somas) em relação à re-
presentação matricial.
• A otimização por Evolução Diferencial ED: Permite aplicar uma única
estrategia de otimização para resolução do problema, ao contrário das
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metodologias atuais, onde são encontrados no mínimo duas técnicas de
otimização diferentes e aparecem deficiências na operação de transição
de um algoritmo para outro, pois é necessária a assistência de um en-
genheiro ou programador especializado para assistir esse processo de
transição. Além disso, a otimização por ED permite a seleção de um
domínio de busca amplo, sem necessidade de ter que estimar (impor)
um valor inicial de solução para o processo de busca. O uso da ED na
metodologia proposta simplificaria a seção experimental para médicos,
pesquisadores biomecânicos e projetistas de próteses.
• A resolução da completa amplitude do movimento para modelo: na me-
todologia proposta, é resolvida a movimentação do joelho desde a ex-
tensão máxima de 0◦ até a flexão máxima de 120◦. Os outros métodos
(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011b) resolvem o movimento para uma amplitude limitada
do movimento, desde 5◦ até 112◦, não incluindo o crítico ponto da ex-
tensão máxima (0◦ de flexão).
• Fácil implementação da cinemática diferencial: pois faz parte do mé-
todo de Davies como uma metodologia unificada.
• Analisa e resolve as forças internas no joelho: permitindo inclusive esta
análise para variação das cargas externas e das posições de ligamentos
ou enxertos.
• Apresenta a força in situ de ligamentos.
• Apresenta uma interpretação direta dos resultados e permite uma fácil
análise: por ser metodológica, organizada e sequencial.
• Apresenta uma alta viabilidade para implementação de otimização de
forças e otimização geométrica por critérios estáticos.
• A utilização do método de Davies na modelagem estática: permite re-
alizar a modelagem estática e a análise da cinemática inversa mediante
uma metodologia unificada e sequencial, demonstrando ter uma abor-
dagem mais completa de aquelas metodologias focadas unicamente na
modelagem cinemática, permitindo manter as funções de restrição das
estruturas anatômicas. Além disso o método de Davies pode ser apli-
cado para diversas condições de carga e de contorno, inclusive em ou-
tros modelos que não possuem análise estática. Em particular o cálculo
da força in situ mediante o método de Davies, faz com que o método
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proposto seja uma ferramenta interessante para o planejamento pré-
operatório, na seleção da melhor localização para inserção do enxerto
ligamentar e da magnitude da pré-tensão de fixação do enxerto no osso.
Com base na validação do modelo proposto, considerando os resul-
tados experimentais e os do modelo 1-DOF 5-5, pode ser observado que o
modelo1-DOF 5-5 atingiu resultados cinemáticos mais próximos aos expe-
rimentais, obtendo-se na sequencia resultados da força in situ também mais
próximos aos experimentais. Portanto, pode ser afirmado que desde que os
resultados da modelagem cinemática sejam mais precisos, os resultados da
modelagem estática serão também mais precisos (em particular da força in
situ do LCA). Isto evidência a interdependência entre a estática e a cinemá-
tica do modelo, e a importância da precisão da modelagem cinemática.
Considerando que a maior diferença entre os PG do modelo proposto
e os PG do modelo 1-DOF 5-5, não ultrapassam os 0,8mm, ambos modelos
podem ser considerados muito parecidos na geometria. Mas os resultados das
forças e dos movimentos que ambos modelos desenvolvem são diferentes 1.
Portanto, pode ser afirmado que as forças e os movimentos dos modelos são
altamente sensíveis a pequenas variações da geometria. No âmbito clínico,
isto se traduz em que pequenas variações na localização (ou tamanho) do
enxerto de substituição ligamentar pode trazer grandes alterações nas forças
in situ e na cinemática da articulação. O mesmo aplica-se para o projeto
de prótese, onde pequenas variações na geometria a prótese resultariam em
grandes alterações na cinemática e estática do joelho.
Em relação à validação do modelo cinemático proposto, pode ser afir-
mado que a diferença entre os dados simulados e experimentais pode ser re-
duzida diminuindo o erro admissível (VTR) para a Função Objetivo, mas isto
levaria um tempo maior para a convergência.
O maior tempo necessário para convergência da ED no método pro-
posto, é devido aos amplos domínios de busca ajustados. Esse maior tempo
necessário é compensado pelo o alto tempo poupado em relação aos exten-
sos procedimentos experimentais utilizados em (PARENTI-CASTELLI; SANCISI,
2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; DI-
GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al., 2011; ANDRIACCHI et
al., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN; HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN,
1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE; PANDY, 1997). Esses procedi-
mentos experimentais são realizados para estimar um valor inicial de solução,
necessário como dado de entrada para método de otimização por algoritmos
genéticos e de quase-Newton, onde tem de ser obtidas as posições exatas das
1O modelo proposto permite a análise de uma maior amplitude do movimento.
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fibras isométricas ligamentares e os de centros condilares, a partir de um jo-
elho cadavérico. Na ED aplica-se um amplo domínio de busca, abrangendo
essas regiões de interesse (sem ter que introduzir a localização exata das fi-
bras isométricas ou dos centros condilares), encontrando uma solução mas
poupando extensas seções experimentais, e inclusive pudendo ser aplicável
em pessoas vivas pois os domínios de busca podem ser obtidos via ressonân-
cias magnéticas ou outros exames.
Contudo, observa-se que devem sera realizadas melhorias no algo-
ritmo de otimização proposto, para diminuir o tempo de convergência e atin-
gir um modelo cinemático mais preciso.
Em relação à modelagem estática bidimensional apresentada em (PONCE-
SALDIAS et al., 2013) e em (PONCE-SALDIAS et al., 2013) (Figura 4.2 ), pode ser
verificado que a forças in situ no LCA simuladas possuem uma forma de
linha reta diagonal, mas não acompanha a forma convexa da curva experi-
mental, próximo dos 15◦ de flexão. Neste sentido, os resultados das forças in
situ simulados na presente tese, apresentam esta convexidade (Figura 5.27),
confirmando que um modelo espacial é mais representativo que um modelo
bidimensional.
6.1 TRABALHOS FUTUROS
• Obter uma função objetivo que integre critérios cinemáticos e estáticos,
para a otimização do modelo.
• Analisar um modelo do joelho para hiperextensão.
• Aplicar a metodologia proposta em um sujeito, implementando a ses-
sões experimentais específicas para análise geométrica e análise cine-
mática.
• Diminuir o tempo de convergência do algoritmo de otimização pro-
posto e atingir um modelo cinemático mais preciso.
6.2 APLICAÇÕES QUE PODEM SER REALIZADAS A PARTIR DA ME-
TODOLOGIA PROPOSTA
• Aplicar a metodologia no projeto de prótese, projeto de órtese, cirurgias
de osteotomia.
• Modelar outras articulações do corpo humano.
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• Determinação do melhor ponto de inserção do enxerto de LCA, mas
em uma localização diferente à de inserção natural: por ajuste dos do-
mínios de busca em lugares diferentes dos de inserção natural, e pe-
nalizando com valores altos à Função Objetivo nas áreas de inserção
natural do ligamento.
• Representar com estruturas mecânicas um maior número de estruturas
anatômicas.
• Representar o LCA como 2 elos, possibilitando a simulação de:
– A dupla banda de um LCA intacto composto pela banda antero-
medial (AM) e a posterior-lateral (PL), como mostrado na Figura
6.1.
– A reconstrução do LCA por enxertos mediante a técnica cirúrgica
de dupla banda, como mostrado na Figura 6.2.






















Figura 6.2 – Representação mecânica e orgánica da reconstrução do LCA








Figura 6.3 – Representação mecânica e orgánica do rompimento da banda
anterior-medial (AM) do LCA.
• Incluir cadeias cinemáticas virtuais para forçar trajetórias, ou para re-
presentação de músculos com forças ativas, cargas externas e peso pró-
prio (Figura 6.4).
Figura 6.4 – Inclusão de cadeias virtuais para representação de cargas ativas
ou para impor trajetórias.
• Determinar as deformações dos ligamentos, considerando as forças su-
portadas e a constante elástica.
• Modelagem de estruturas variáveis nas articulações do mecanismo: A
Figura 6.5 apresenta o conceito de inclusão de estruturas que operem
unicamente em tração e outras que operam unicamente em compres-
são. Assim estas estruturas poderiam ser ativadas e desativadas em
faixas específicas da flexão do joelho. Isto é inédito, pois nos mode-
los atuais as estruturas são perenes. O novo conceito se assemelha aos
mecanismos biológicos do joelho, pois em função da carga e do ângulo
de flexão do joelho algumas estruturas podem ser solicitadas em tração
193
enquanto que outras estão sendo solicitadas em compressão, e podem









Figura 6.5 – Modelagem de estruturas variáveis, onde elementos específicos
são ativados em tração ou compressão dependendo do ângulo de flexão.
6.3 TRABALHO EM ANDAMENTO: APLICAÇÃO MÉDICA
Entrevistas com cirurgiões ortopédicos do Hospital Universitário da
Universidade Federal de Santa Catarina, evidenciaram uma nova ques-
tão por resolver: determinar a posição dos dois furos na tíbia e dos dois
furos no fêmur 2 que permitam a fixação das duas bandas de enxerto
de substituição de LCA, pela técnica de banda dupla (parte direita da
Figura 6.2), de maneira que a força in situ desenvolvida pelo enxerto
seja similar à desenvolvida por um LCA intacto. Para determinar as
posições de estes quatro furos, deve ser realizada uma reimplementa-
ção do algoritmo de otimização e proposto um novo modelo mecânico
como o apresentado na parte esquerda da Figura 6.2, onde o LCA esteja
formado por dois elos (duas bandas).
Considera-se a implementação da metodologia no Laboratório de En-
genharia Biomecânica, com seções experimentais e validações experi-
mentais dos resultados.
2Deve ser considerado que a técnica de substituição do LCA por banda dupla, precisa de
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•Artroscopia: é um procedimento cirúrgico endoscópico minimamente
invasivo através do qual se examina e se realiza o tratamento dos danos
do interior de uma articulação. É realizada utilizando um artroscópio,
um tipo de endoscópio que é inserido dentro da articulação através de
uma pequena incisão.
•BPTB: do inglês bone patellar tendon bone é um enxerto de substi-
tuição do LCA, que utiliza uma secção do tendão patelar, incluindo
material ósseo a partir de patela e da frente da tíbia, onde se insere o
tendão.
•Côndilos femorais: formados pelos côndilos lateral e medial, estão lo-
calizados na parte distal do fêmur e articulam com a superfície da tíbia.
•Fêmur: osso mais longo e mais volumoso do corpo humano, e localiza-
se na coxa. Também é o osso mais resistente. O fêmur consiste da
diáfise (corpo), da epífise proximal que se prolonga até uma cabeça
esférica que o articula com o osso do quadril e da epífise distal que se
divide em dois côndilos, que se ligam à tíbia e à patela.
•Fíbula: osso situado no lado posterior lateral da tíbia, serve principal-
mente para fixação de músculos e ligamentos. Articula-se com a tíbia
(proximalmente e distalmente) e com o tálus (distalmente).
•Fluoroscopia dual ortogonal: técnica usada para obter imagens em
tempo real das estruturas internas dos pacientes mediante uma fonte
de raios X e uma tela fluorescente.
•Força in situ ligamentar: força que atua no ligamento quando aplicada
uma carga externa em um dos segmentos articulares correspondentes.
•Joelho: articulação do corpo humano e de outros mamíferos, formada
pela extremidade distal do fêmur, pela extremidade proximal da tíbia
e pela patela. O joelho possui ligamentos que estabilizam a articula-
ção, auxiliados pelos meniscos que amortecem os impactos sobre as
cartilagens.
•Ligamento articular: feixe de tecido fibroso, formado por fibras colá-
genas ordenadas em feixes compactos e paralelos, o que lhe constitui
grande resistência mecânica. Une entre si duas ou mais cabeças ósseas
de uma articulação.
•LCA: ou ligamento cruzado anterior, é um ligamento cruzado do joe-
lho, cuja inserção tibial é anterior e sua inserção femoral é posterior. É
um dos quatro principais ligamentos do joelho humano. Sua principal
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função e fornecer estabilidade na rotação axial da tíbia em relação ao
fêmur e é um restritor da translação anterior tibial.
•LCP: ou ligamento cruzado posterior, é um ligamento cruzado do joe-
lho, cuja inserção tibial é posterior e sua inserção femoral é anterior. É
um dos quatro principais ligamentos do joelho humano e sua principal
função é restringir a translação posterior da tíbia em relação ao fêmur.
•LCL: ou ligamento colateral lateral, é um dos quatro principais liga-
mentos do joelho humano. Tem sua inserção inferior na secção proxi-
mal lateral da fíbula e da tíbia, sendo que sua inserção superior é na
secção distal lateral do fêmur. É um dos quatro principais ligamentos
do joelho humano e sua função é fornecer estabilidade lateral da tíbia
em relação ao fêmur.
•LCM: ou ligamento colateral medial é um dos quatro principais liga-
mentos do joelho humano. Tem sua inserção inferior na secção pro-
ximal medial da tíbia, sendo que sua inserção superior está na secção
distal medial do fêmur. Sua função é fornecer estabilidade lateral da
tíbia em relação ao fêmur.
•Meniscos: formados pelo menisco medial e lateral, ambos localizados
acima da tíbia. Os meniscos são cartilagens que têm função de diminuir
o impacto e promover a adaptação (melhorar o encaixe) entre as faces
articulares do fêmur e da tíbia.
•Músculos: tecidos responsáveis pelos movimentos dos animais, tanto
os movimentos voluntários, com os quais o animal interage com o meio
ambiente, como os movimentos dos seus órgãos internos. Os músculos
são constituídos por miofibrilas e caraterizam-se pela sua contratibili-
dade, funcionando pela contração e extensão das suas fibras.
•Músculo monoarticular: músculo cuja ativação permite movimentar
unicamente uma articulação.
•Músculo biarticular: músculo cuja ativação permite movimentar duas
articulações.
•Movimentação ativa da joelho: é a movimentação da tíbia em relação
ao fêmur, em presencia de cargas externas e/ou ativação muscular.
•Movimentação passiva do joelho: é a movimentação da tíbia em re-
lação ao fêmur, em ausência de cargas externas ou ativação muscular,
quando é imposto o ângulo de flexão.
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•MRI: do inglês Magnetic resonance imaging é uma técnica de espec-
troscopia que permite determinar propriedades de uma substância atra-
vés do correlacionamento da energia absorvida contra a frequência, na
faixa de megahertz (MHz) do espectro magnético.
•Patela: osso tipo sesamoide, grosso, que se articula com o fêmur e
cobre e protege a superfície articular anterior da articulação do joelho.
Seu centro de ossificação é desenvolvido no tendão patelar. Possui um
formato triangular e fica localizado na frente do joelho, protegendo a
articulação.
•Platôs tibiais: formados pelo platô lateral e medial, estão localizados
na parte proximal da tíbia e articulam com a superfície do fêmur.
•QSTG: do inglês quadrupled semitendinosus and gracilis tendon graft,
é um enxerto de substituição do LCA, que utiliza uma secção do tendão
isquiotibial. É um enxerto que não inclui material ósseo.
•Roll-back: é o movimento do fêmur em relação à tíbia definido no
plano sagital. É desenvolvido no percurso da flexão do joelho, onde a
razão de deslizamento varia durante a flexão do joelho.
•Screw-home: é um movimento desenvolvido no plano transversal e cor-
responde à rotação interna-externa da tíbia em relação ao fêmur nos
primeiros 20◦ de flexão, desde a extensão máxima.
•Tendão: é um cordão fibroso, formado por tecido conjuntivo, graças ao
qual os músculos se inserem nos ossos ou nos outros órgãos. Os ten-
dões têm a função de manter o equilíbrio estático e dinâmico do corpo,
através da transmissão do exercício muscular aos ossos e articulações.
Os tendões dos músculos podem ser longos, a origem dos mesmos,
assim como a inserção podem estar separadas por muitas articulações.
•Tíbia: osso longo localizado entre o pé e o joelho. Sua cabeça articula
com o fêmur através de ligamentos e os meniscos, lateralmente com a
fíbula e na extremidade inferior com os tarsos (ossos do pé).
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1 INTRODUÇÃO 
As lesões de joelho mais frequentes correspondem à 
ruptura  do ligamento cruzado anterior (LCA) (Woo et al., 
2006). Quando é indicada cirurgia, o planejamento pré-
operatório torna-se uma etapa crítica na definição de 
parâmetros a serem empregados na cirurgia. Nesse âmbito, 
existe a necessidade por parte dos médicos ortopedistas de: 
 Definir cientificamente o melhor ponto para inserção 
do enxerto que aproxime a funcionalidade do LCA intacto.  
 Conhecer a pré-tensão com que deve ser fixado o 
enxerto. 
Além dos fatores acima listados, é interessante estimar a 
força que atua no ligamento (ou enxerto) em resposta a 
uma carga aplicada no joelho. Esta força é chamada de 
força In-Situ, (Woo et al., 2006).  
1.2 Objetivos 
Propor e implementar uma metodologia para modelagem 
computacional do joelho no plano sagital, considerando 
comportamento elástico dos ligamentos, baseando-se em 
teoria de mecanismos e Método de Davies. O modelo deve 
simular as posições e forças In-Situ de um LCA saudável, 
como também  a pré-tensão do enxerto. Esta metodologia 
será utilizada para implementar modelos customizados do 
joelho, que forneçam informações para auxiliar a decisão 
médica no planejamento pré-operatório. 
2 MÉTODO PROPOSTO 
Consta de três etapas: modelo físico, estática dos 
ligamentos cruzados e consideração de comportamento 
elástico. O método contempla o procedimento 
experimental realizado por Woo et al. (1998) para 
conhecer a força In-Situ. A força In-Situ experimental 
serve para validar o modelo proposto. O procedimento 
experimental (Figura 1a), consiste em aplicar cargas com 
direção anterior tibial sobre um espécime de joelho, para 
vários ângulos de flexão, mediante um sistema robótico. O 
sensor de força do robô mede as forças In-Situ do LCA.  
 
Figure 1: a) Procedimento experimental, b) Diagrama de forças 
do procedimento experimental. 
Na sequência descrevem-se as etapas do método proposto. 
2.1 Modelo físico  
Obtém-se a posição inicial dos ligamentos cruzados através 
de uma ressonância magnética. Os ligamentos cruzados 
possuem uma configuração similar a um mecanismo de 4 
barras cruzadas, ( ). 
 
Figura 2: a) Mecanismo de 4 barras dos ligamentos cruzados, b) 
Sucessivas posições dos ligamentos obtidas computacionalmente. 
As posições sucessivas são calculadas 
computacionalmente, considerando os ligamentos como 
elos rígidos, desde a extensão máxima até a flexão máxima 
do joelho (Figura 2b). Para isso foram utilizados a 
Equação de Freudenstein (Freudenstein, 2010) e 
transformações rígidas. Dessa forma, o LCA (em 
vermelho, Figura 2b) tem sua posição final definida por cf 
na Eq.(1), sendo ci sua posição inicial. O LCP (em azul, 
Figura 2b) tem sua posição final definida por bf na Eq.(2), 
sendo bi sua posição inicial. Por sua vez, Rd e Ra são as 
matrizes de transformação para o LCA e LCP 
respectivamente. 
cf = [Rd]ci, (1) 
bf = [Ra]bi. (2) 
2.2 Estática dos ligamentos cruzados 
Calculam-se aqui as forças nos ligamentos cruzados para 
as posições encontradas na etapa anterior, em função das 
cargas aplicadas no joelho no procedimento experimental 
(Figura 1a). Para essa modelagem,  aplica-se a Lei dos 
cortes de Davies (Davies, 1981). Nesse método a força e 
torque externos (mostrados em vermelho na Figura 1b) 
devem substituídos por forças internas entre os elos do 
mecanismo de 4 barras. Com as forças internalizadas, é 
formado o grafo das ações, onde aplica-se A Lei dos 
Cortes. Essa Lei estabelece que a soma algébrica dos 
heliforças que pertencem a um mesmo corte é zero.  
Assim, k cortes podem ser representados pela notação 
matricial de helicoides mostrada na Eq. (3), onde [ÂNS] é 
[ÂNP] são as submatrizes de Rede Secundária e Primária 
respectivamente.  
 (3) 
Atribuindo valores às cargas aplicadas no joelho { }, é 
possível obter a solução estática { }, correspondente as 
forças internas dos ligamentos. 
2.3 Consideração de comportamento elástico 
Obtém-se simplificadamente os deslocamentos elásticos x 
dos ligamentos, a partir da Eq. (4) da rigidez de mola, 
utilizando as forças F adquiridas na fase anterior e a 
rigidez ligamentar K proposta por Górios et al. (2001) 
F = K .x (4) 
As posições dos ligamentos são atualizadas (Figura 3) 
considerando os deslocamentos x. Para essas posições é 
aplicada novamente a Lei dos cortes de Davies, 
encontrando as forças que consideram comportamento 
elástico dos ligamentos cruzados. 
 
Figura 3: Posições de ligamentos: sem comportamento elástico 
(azul), e considerando comportamento elástico (vermelho). 
3 RESULTADOS 
Na Figura 4a estão os resultados experimentais propostos 
por Woo et al. (1998), onde a força In-Situ do LCA é  dada 
em relação ao ângulo de flexão do joelho e à carga anterior 
tibial. Na parte superior da Figura 4b estão os resultados 
simulados por Ponce et al. (2012) que não consideram 
efeito elástico dos ligamentos. Na parte inferior da Figura 
4b, encontra-se os resultados simulados que consideram 
efeito elástico. Observa-se que os resultados aqui obtidos 
se aproximam aos de Ponce et al. (2012), mantendo 
diferença dos resultados experimentais. 
 
Figura 4: a) Resultados experimentais. b) Resultados da 
simulação, sem considerar comportamento elástico (superior), e 
considerando comportamento elástico (inferior) .  
4 CONCLUSÕES 
A metodologia desenvolvida permite modelar e simular 
joelhos customizados, auxiliando o planejamento pré-
operatório. Através dessa metodologia também é possível 
aprimorar a presente modelagem, incluindo os efeitos 
tridimensionais e as estruturas anatômicas não 
consideradas. Os resultados simulados diferem dos 
experimentais, pois o modelo proposto é simplificado, não 
considerando efeitos tridimensionais, como a rotação axial 
do joelho. 
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